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 Este trabalho teve como objetivo a determinação de esquemas de tratamento 
alternativos para o carcinoma da próstata com radioterapia externa (EBRT) e 
braquiterapia de baixa taxa de dose (LDRBT) com implantes permanentes de Iodo-125, 
biologicamente equivalentes aos convencionalmente usados na prática clínica, com 
recurso a modelos teóricos e a métodos de Monte Carlo (MC). 
 Os conceitos de dose biológica efetiva (BED) e de dose uniforme equivalente 
(EUD) foram utilizados, com o modelo linear-quadrático (LQ), para a determinação de 
regimes de tratamento equivalentes. Numa primeira abordagem, utilizou-se a BED para 
determinar: 1) esquemas hipofracionados de EBRT mantendo as complicações retais 
tardias de regimes convencionais com doses totais de 75,6 Gy, 77,4 Gy, 79,2 Gy e 81,0 
Gy; e 2) a relação entre as doses totais de EBRT e LDRBT de modo a manter a BED do 
regime convencional de 45 Gy de EBRT e 110 Gy de LDRBT. Numa segunda 
abordagem, recorreu-se ao código de MC MCNPX para a simulação de distribuições de 
dose de EBRT e LDRBT em dois fantomas de voxel segmentados a partir das imagens 
de tomografia computorizada de pacientes com carcinoma da próstata. Os resultados das 
simulações de EBRT e LDRBT foram somados e determinada uma EUD total de forma 
a obterem-se: 1) esquemas equivalentes ao tratamento convencional de 25 frações de 
1,8 Gy de EBRT em combinação com 110 Gy de LDRBT; e 2) esquemas equivalentes a 
EUD na próstata de 67 Gy, 72 Gy, 80 Gy, 90 Gy, 100 Gy e 110 Gy. 
 Em todos os resultados nota-se um ganho terapêutico teórico na utilização de 
esquemas hipofracionados de EBRT. Para uma BED no reto equivalente ao esquema 
convencional, tem-se um aumento de 2% na BED da próstata com menos 5 frações. 
Este incremento dá-se de forma cada vez mais visível à medida que se reduz o número 
de frações, sendo da ordem dos 10-11% com menos 20 frações e dos 35-45% com 
menos 40 frações. Considerando os resultados das simulações de EBRT, obteve-se uma 
EUD média de 107 Gy para a próstata e de 42 Gy para o reto, com o esquema 
convencional de 110 Gy de LDRBT, seguidos de 25 frações de 1,8 Gy de EBRT. Em 
termos de probabilidade de controlo tumoral (igual EUD), é equivalente a este 
tratamento a administração de EBRT em 66 frações de 1,8 Gy, 56 de 2 Gy, 40 de 2,5 
Gy, 31 de 3 Gy, 20 de 4 Gy ou 13 de 5 Gy. Relativamente à administração de 66 frações 
de 1,8 Gy, a EUD generalizada no reto reduz em 6% com o recurso a frações de 2,5 Gy 
e em 10% com frações de 4 Gy.  
 Determinou-se uma BED total de 162 Gy para a administração de 25 frações de 
1,8 Gy de EBRT em combinação com 110 Gy de LDRBT. Variando-se a dose total de 
LDRBT (TDLDRBT) em função da dose total de EBRT (TDEBRT), de modo a garantir uma 






























 Os resultados das simulações mostram que a EUD no reto diminui com o 
aumento da dose total de LDRBT para dose por fração de EBRT (dEBRT) inferiores a 2,5 
Gy e aumenta para dEBRT a partir dos 3 Gy. Para quantidades de TDLDRBT mais baixas (< 
50 Gy), o reto beneficia de frações maiores de EBRT. À medida que se aumenta a 
TDLDRBT, a EUD generalizada no reto torna-se menos dependente da dEBRT.  
 Este trabalho mostra que é possível a utilização de diferentes regimes de 
tratamento para o carcinoma da próstata com radioterapia que possibilitem um ganho 
terapêutico, quer seja administrando uma maior dose biológica com efeitos tardios 
constantes, quer mantendo a dose no tumor e diminuindo a toxicidade retal. A utilização 
com precaução de esquemas hipofracionados de EBRT, para além do benefício 
terapêutico, pode trazer vantagens ao nível da conveniência para o paciente e economia 
de custos. Os resultados das simulações deste estudo e conversão para doses de efeito 
biológico para o tratamento do carcinoma da próstata apresentam linhas de orientação 





 The purpose of this work was to determine alternative radiotherapy regimens for 
the treatment of prostate cancer using external beam radiotherapy (EBRT) and low 
dose-rate brachytherapy (LDRBT) with Iodine-125 permanent implants which are 
biologically equivalent to conventional clinical treatments, by the use of theoretical 
models and Monte Carlo techniques. 
 The concepts of biological effective dose (BED) and equivalent uniform dose 
(EUD), together with the linear-quadratic model (LQ), were used for determining 
equivalent treatment regimens. In a first approach, the BED concept was used to 
determine: 1) hypofractionated schemes of EBRT maintaining late rectal complications 
as with the conventional regimens with total doses of 75.6 Gy, 77.4 Gy, 79.2 Gy and 
81.0 Gy; and 2) the relationship between total doses of EBRT and LDRBT in order to 
keep the BED of the conventional treatment of 45 Gy of EBRT and 110 Gy of LDRBT. 
In a second approach, the MC code MCNPX was used for simulating dose distributions 
of EBRT and LDRBT in two voxel phantoms segmented from the computed 
tomography of patients with prostate cancer. The results of the simulations of EBRT 
and LDRBT were added up and given an overall EUD in order to obtain: 1) equivalent 
to conventional treatment regimens of 25 fraction of 1.8 Gy of EBRT in combination 
with 110Gy of LDRBT; and 2) equivalent schemes of EUD of 67 Gy, 72 Gy, 80 Gy, 90 
Gy, 100 Gy, and 110Gy to the prostate. 
 In all the results it is noted a therapeutic gain using hypofractionated EBRT 
schemes. For a rectal BED equivalent to the conventional regimen, an increment of 2% 
in the prostate BED was achieved with less 5 fractions. This increase is visibly higher as 
the number of fractions decrease, amounting 10-11% with less 20 fractions and 35-45% 
with less 20 fractions. Considering the results of the EBRT simulations an average EUD 
of 107 Gy was achieved for the prostate and of 42 Gy for the rectum with the 
conventional scheme of 110 Gy of LDRBT followed by 25 fractions of 1.8 Gy of 
EBRT. In terms of tumor control probability (same EUD) it is equivalent to this 
treatment, for example, delivering the EBRT in 66 fractions of 1.8 Gy, 56 fractions of 2 
Gy, 40 fractions of 2.5 Gy, 31 fractions of 3 Gy, 20 fractions of 4 Gy or 13 fractions of 
5 Gy. Regarding the use of 66 fractions of 1.8 Gy, the rectum EUD is reduced to 6% 
with 2.5 Gy per fraction and to 10% with 4 Gy. 
 A total BED of 162 Gy was achieved for the delivery of 25 fractions of 1.8 Gy 
of EBRT in combination with 110 Gy of LDRBT. By varying the total dose of LDRBT 
(TDLDRBT) with the total dose of EBRT (TDEBRT) so as to ensure a BED of 162 Gy, the 






























 The simulation results show that the rectum EUD decreases with the increase of 
the TDLDRBT, for EBRT dose per fracion (dEBRT) less than 2.5 Gy and increases for dEBRT 
above 3 Gy. For lower amounts of TDLDRBT (< 50Gy), the rectum benefits of larger 
EBRT fractions. As the TDLDRBT increases, the rectum gEUD becomes less dependent 
on the dEBRT. 
 The use of different regimens which enable a therapeutic gain, whether 
delivering a higher dose with the same late biological effects or maintaining the dose to 
the tumor and reducing rectal toxicity is possible. The use with precaution of 
hypofractionated regimens, in addition to the therapeutic benefit, can bring advantages 
in terms of convenience for the patient and cost savings. The simulation results of this 
study together with the biological dose conversion for the treatment of prostate cancer 
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Capítulo 1 Introdução 
 
 A elevada incidência do carcinoma da próstata quer ao nível mundial, quer em 
Portugal, as diversas modalidades de tratamento que podem ser consideradas, as 
especificações radiobiológicas que tornam deste tipo de tumor único no que diz respeito 
à reposta à radiação e alterações aos esquemas de fracionamento em radioterapia, 
levaram à hipótese promotora deste trabalho de que seriam possíveis diferentes 
esquemas de tratamento de radioterapia, equivalentes aos utilizados de forma 
convencional, ou mesmo com uma melhor eficácia terapêutica.  
 Para o tratamento do carcinoma da próstata com radioterapia são utilizadas 
diversas modalidades, tais como a radioterapia de feixe externo (EBRT) convencional,  
3D conformal (3D-CRT), intensidade modelada (IMRT), braquiterapia de baixa taxa de 
dose com implantes permanentes (LDRBT) e de alta taxa de dose (HDRBT). Apesar de 
haver pacientes que recebem duas modalidades de tratamento, estas são normalmente 
planeadas de forma independente, dando-se pouca relevância ao seu efeito combinado. 
Fatores como possíveis efeitos sinergéticos entre os efeitos biológicos dos dois 
tratamentos ou a combinação das distribuições de dose para avaliação da toxicidade dos 
órgãos de risco não são, normalmente, tidos em conta (1). Torna-se assim conveniente 
determinar regimes alternativos de tratamento que sejam equivalentes àqueles cuja 
eficácia clínica se encontra comprovada, tendo em conta o efeito combinado das 
diferentes modalidades de tratamento.   
 A dose total de radiação administrada não é uma medida confiável do efeito 
biológico quando se varia a dose por fração ou a taxa de dose relativamente ao regime 
convencional de EBRT de frações de 2 Gy por dia, cinco dias por semana. Ao contrário 
da maioria dos cancros, o adenocarcinoma da próstata carateriza-se por um crescimento 
lento (2), associado a uma elevada sensibilidade ao aumento da dose por fração. Em 
radioterapia, a sensibilidade a alterações no fracionamento é quantificada pela razão α/β, 
caraterística de cada tecido (3). Tecidos de crescimento lento apresentam, normalmente, 
valores de α/β mais baixos. Concordando-se que a razão α/β da próstata é inferior à dos 
tecidos e órgãos envolventes (4), como é o caso do reto ou da bexiga, o fracionamento 
convencional de 2 Gy não é um tratamento óptimo (5-13). Por outro lado, a utilização 
de esquemas hipofracionados, pode trazer vantagens ao nível da conveniência para o 
paciente e economia de custos. 
 A função da radiobiologia na dosimetria clínica em radioterapia pode resumir-se 
em três aspetos: 1) proporcionar informação entre a equivalêcia de diferentes padrões 
temporais de dose do ponto de vista radiobiológico; 2) quantificar o efeito de diferentes 
modalidades de radiação; 3) guiar a implementação dos algoritmos de otimização. Neste 
trabalho, recorreu-se a dois conceitos com derivação do modelo linear-quadrático (LQ) 
de sobrevivência celular para a avaliação de esquemas de tratamento equivalentes no 
tratamento do adenocarcinoma da próstata com radioterapia nas modalidades de 






LDRBT com sementes de Iodo-125 e EBRT: dose biológica efetiva (BED) e dose 
uniforme equivalente (EUD).  
 A BED permite relacionar as variáveis habituais de um tratamento, tais como a 
dose total, a dose por fração, o volume de tratamento e o tipo de tecido, permitindo 
comparar e somar diferentes esquemas de fracionamento. A apropriada modificação do 
modelo LQ de sobrevivência celular para a protração de dose, permite ter em conta 
diferenças nos padrões temporais de administração de dose e, desta forma, a utilização 
da BED para as duas modalidades de tratamento. Por outro lado, a administração 
temporal relativa não influencia significativamente o efeito radiobiológico global ao 
nível celular (1), pelo que se considera que as BEDs para as duas modalidades podem 
ser somadas para a representação do efeito combinado.   
 Se o volume tratado tiver uma distribuição de dose totalmente homogénea, a 
dose média pode ser suficiente para a descrever. No entanto, qualquer variação acima 
ou abaixo da dose média resulta numa variação significativa dos resultados. A EUD é a 
dose homogénea que teria o mesmo impacto biológico que a distribuição de dose não 
linear. Torna-se assim útil para a avaliação de distribuições de dose altamente 
heterogéneas, como é o caso das obtidas com LDRBT, permitindo uma comparação 
direta entre diferentes modalidades de tratamento em termos de efeito biológico 
(número de células sobreviventes). A dose ponderada para o efeito biológico é 
necessária, uma vez que a relação entre a dose e o impacto biológico não é linear. Por 
outro lado, a EUD apresenta pouca variação com os parâmetros do modelo LQ, tanto 
espaciais (densidade celular, radiosensibilidade celular - parâmetro α - intra- e inter-
pacientes, razão α/β), como temporais (taxa de fracionamento e tempos de repopulação 
celular) (14, 15), e é independente do número total de clonogénios (16), tornando-se um 
indicador útil para a avaliação de dose quando estes parâmetros não são conhecidos com 
muita precisão (15). Outra vantagem da utilização da EUD é o fato do seu resultado 
apresentar um significado clínico equivalente às doses físicas administradas em EBRT 
com frações convencionais de 2 Gy.  
 O método de Monte Carlo (MC) é, até à data, o mais preciso para a avaliação de 
distribuições de dose em radioterapia, com diferenças que podem ser significativas em 
relação aos algoritmos convencionais dos sistemas de planimetria, especialmente em 
heterogeneidades. Estas difererenças são tanto maiores quanto menor for a dimensão de 
campo e maior a energia utilizada (17-19). Associados ao código de MC, os fantomas 
de voxel servem como humanos virtuais, permitindo o cálculo de dose em 
representações mais realistas do corpo humano. Torna-se assim possível uma avaliação 
da dose voxel a voxel, podendo esta depois ser convertida em dose de efeito biológico. 
Utilizando o mesmo fantoma para as simulações de EBRT e LDRBT permite ainda uma 
avaliação combinada das distribuições de ambas as modalidades. 
 Este trabalho teve como objectivo calcular regimes alternativos de tratamento do 
adenocarcinoma da próstata com EBRT e implantes permanentes de LDRBT 





equivalentes, em termos de controlo tumoral ou toxicidade retal, aos esquemas 
utilizados convencionalmente. Assim, no Capítulo 2 são abordados aspetos genéricos 
acerca do adenocarcinoma da próstata, tais como a sua epidemiologia, anatomia e 
fisiologia da próstata, diagnóstico, estadiamento e classificação histológica do tumor e 
técnicas de tratamento. No Capítulo 3 especificam-se as técnicas de tratamento de 
EBRT e LDRBT tratadas ao longo deste trabalho. No Capítulo 4 aborda-se a 
radiobiologia aplicada à radioterapia, nomeadamente o modelo LQ de sobrevivência 
celular e a derivação da BED, EUD, probabilidade de controlo tumoral (TCP) e 
probabilidade de complicação dos tecidos sãos (NTCP) para EBRT e LDRBT e para as 
terapias combinadas. Faz-se ainda referência aos parâmetros dos modelos utilizados 
neste trabalho e à determinação da razão α/β para o adenocarcinoma da próstata. No 
Capítulo 5 explora-se o código de MC MCNPX e aspetos relacionados com os fantomas 
antropomórficos, com destaque para os fantomas de voxel. Os Capítulo 6 e 7 
apresentam os resultados obtidos no que diz respeito aos regimes equivalentes ou 
alternativos. No Capítulo 6 mostram-se os resultados para 1) esquemas hipofracionados 
de EBRT mantendo as complicações retais dos regimes convencionais e 2) relação entre 
as dose totais de LDRBT e EBRT administrada em frações de 1,8 Gy, de forma a 
manter a mesma BED do esquema de 45 Gy de EBRT em 25 frações em combinação 
com 110 Gy de LDRBT. Neste capítulo recorreu-se ao conceito de BED, obtida pela 
conversão da dose total física administrada para a obtenção dos esquemas equivalentes. 
No Capítulo 7 apresentam-se os métodos e resultados obtidos a partir da EUD. Começa-
se na secção 7.1 pelo método utilizado para obtenção dos fantomas de voxel e respetiva 
composição química e densidade das estruturas obtidas e utilizadas. Na secção 7.2 
efetua-se a validação da fonte para utilização nas simulações de LDRBT, apresentando-
se os resultados da validação e da simulação dos tratamentos. Na secção 7.3 apresenta-
se a validação do acelerador linear de eletrões (LINAC) e os resultados das simulações 
de EBRT. Finalmente, na secção 7.4 são combinados os resultados das simulações de 
LDBT e EBRT, obtendo-se resultados de 1) esquemas equivalentes ao tratamento de  45 
Gy de EBRT em 25 frações em combinação com 110 Gy de LDRBT com recurso à 
EUD total, assim como 2) esquemas equivalentes a EUDs na próstata de 67 Gy, 72 Gy, 
80 Gy, 90 Gy, 100 Gy e 110Gy. Finalmente, no Capítulo 8, discutem-se metodologias e 






Capítulo 2 O carcinoma da próstata 
 
 Neste capítulo serão abordados aspetos genéricos sobre o carcinoma da próstata. 
Referem-se assim alguns dados epidemiológicos e fatores de risco associados à doença 
e faz-se uma breve revisão da anatomia e fisiologia desta glândula. Os métodos de 
diagnóstico, estadiamento e classificação histológica que permitem uma decisão sobre o 
tratamento mais adequado, assim como as possíveis abordagens terapêuticas serão 
também descritos neste capítulo. 
2.1. Epidemiologia 
 Segundo o relatório da International Agency for Research on Cancer, 
GLOBOCAN 2012 (20), o carcinoma da próstata é o quarto cancro mais diagnosticado 
e o segundo mais comum no sexo masculino, com um total de 1,1 milhões de casos 
diagnosticados em 2012. É ainda a quinta causa de morte por cancro no homem, com 
cerca de 307 mil mortes registadas em 2012.  
 Pouco se sabe acerca da sua etiologia. No entanto, fatores como a idade, etnia ou 
raça e genética podem, de alguma forma alterar o risco de desenvolver cancro da 
próstata (21). Cerca de 60% de todos os cancros da próstata são diagnosticados em 
homens com mais de 65 anos e, 97%, em homens com mais de 50 anos. A 
carcinogénese prostática, assim como a progressão da doença, estão ainda associadas 
com influências androgénicas ao longo do tempo (22). A maior incidência de cancro 
registada refere-se a afro-americanos jamaicanos de ascendência africana, sendo mais 
comum na América do Norte e Europa Ocidental, e com menos prevalência na Ásia e 
América do Sul (23).  
 A análise do ADN de famílias de risco elevado de cancro da próstata sugere que 
existem alelos específicos de alto risco para o cancro da próstata (22). Um locus de 
grande suscetibilidade para ao cancro da próstata foi encontrado no cromossoma 1 
(1q24-25) (24). O gene HPC1 (hereditário do cancro da próstata 1) tem sido relacionado 
com famílias com vários membros afetados (25). No entanto, esta associação não tem 
sido identificada de forma significativa em todos os estudos, reforçando o argumento de 
que o cancro da próstata é uma doença heterogénea e que podem ser importantes para a 
sua etiologia múltiplos fatores genéticos e ambientais (26). Recentemente (2015), 
Attard et al. (27) analisaram diversos estudos de ligação genética em famílias com 
múltiplos casos de cancro da próstata, sugerindo um único gene definido para a 
predisposição do cancro da próstata, o homebox HOXB13. No entanto, os autores 
evidenciam também estudos de ampla associação genómica do cancro da próstata que 
relatam 77 polimorfismos de nucleotídeo único associados com o cancro da próstata na 
vizinhança do oncogene c-MYC, estudos que associam mutações na linhagem 
germinativa rara BRCA2 a um risco aumentado de cancro da próstata, bem como a 





análise de genes de reparação do ADN, incluindo CHEK2, PALB2,  BRIP1 que 
mostram algum indício de associação com o cancro da próstata.  
2.2. Anatomia,  fisiologia e patofisiologia 
 
 A glândula prostática encontra-se situada na escavação pélvica e envolve a 
porção inicial da uretra (28). A porção anterior da base corresponde à base da bexiga e a 
face posterior relaciona-se com a face anterior do reto. A próstata pode ainda dividir-se 
em três zonas: periférica, transicional e central (Figura 2.1). A zona periférica é a mais 
próxima do reto e é a área mais desenvolvida da glândula. A maior parte dos tumores da 
próstata encontram-se nesta zona e, quando aumenta de volume, é possível detectar as 
alterações com o exame digital do reto (DRE). A zona transicional corresponde à área 
intermédia, entre as zonas periférica e central, circundando a uretra. Ocupa cerca de 
20% da próstata até aos 40 anos mas, com o aumento da idade, começa a aumentar 
empurrando a zona periférica na direcção do reto. A zona central encontra-se 
anteriormente em relação à zona transicional e, tumores nesta área, não podem ser 
detectados com o DRE.  
 
 
Figura 2.1 Anatomia zonal da próstata. À esquerda: homem novo com zona transicional pequena. 
À direita: homem mais velho com hipertrofia na zona transicional (adaptado de (22)). 
 A hormona luteinizante (LH), segregada pela glândula pituitária, estimula a 
produção testicular de testosterona que estimula o crescimento e desenvolvimento da 
próstata. A principal função da próstata é produzir a porção líquida do sémen, expulso 
durante a ejaculação.  
 O tumor da próstata desenvolve-se quando a taxa de divisão celular aumenta em 
relação à taxa de morte celular. Posteriores mutações genéticas, incluindo o gene 
supressor tumoral p53, podem levar à progressão tumoral e à ocorrência de metástases. 
O cancro da próstata metastiza através do sangue ou linfa para os gânglios linfáticos e, 
daí, para localizações anatómicas distantes. Aproximadamente 95% dos cancros de 
próstata são adenocarcinomas e 4% têm morfologia de células transicionais (29). Dos 





cancros de próstata, 70% têm origem na zona periférica, 15 a 20% na zona central e 10 
a 15% na zona transicional. A maioria são ainda multifocais, com envolvimento 
sincronizado de múltiplas zonas.   
2.3. Diagnóstico 
 Há dois testes de diagnóstico que são utilizados na deteção precoce do cancro da 
próstata: 
 Antigénio Prostático Específico (PSA): é uma glicoproteína que hidrolisa 
lentamente ligações peptídicas, liquefazendo o sémen. Os seus níveis normais na 
corrente sanguínea são inferiores a 4,0 ng/mL. No entanto, as células 
cancerígenas da próstata produzem grandes quantidades desta proteína, 
aumentando significativamente os seus níveis de circulação. Um simples exame 
de sangue avalia o nível desta proteína na corrente sanguínea. 
 Exame Digital do Reto (DRE): o médico insere um dedo com luva lubrificada 
através do reto, avaliando a dimensão da glândula prostática, a sua consistência, 
assim como a presença de nódulos, assimetrias e diferenças na textura.  
 A American Cancer Society (ACS) recomenda que os homens de médio risco a 
partir dos 50 anos e que com uma esperança de vida de, pelo menos, 10 anos realizem o 
diagnóstico precoce para o cancro da próstata (30). Homens de risco elevado, afro-
americanos ou com antecedentes familiares diretos (pai ou irmão), deverão fazê-lo a 
partir dos 45 anos.  
 A NCCN recomenda uma biopsia para homens com o nível de PSA entre 2,6 e 
4,0 ng/mL (31), ou com DRE positivo, independentemente do nível de PSA. A biopsia é 
normalmente realizada para a confirmação do cancro com base numa combinação de 
testes de nível de PSA, resultados do DRE, história familiar, idade do doente e raça ou 
etnia. A biopsia pode ser transretal, com remoção de tecido por inserção de uma agulha 
fina através do reto até à próstata normalmente guiada por ultrasonografia transretal 
(TRUS), ou transperineal, por inserção da agulha na pele, entre o escroto e o reto.    
 Para além do nível de PSA, também é avaliado temporalmente o aumento 
absoluto do PSA. Esta taxa é designada de velocidade do PSA (PSAV). Pode também 
considerar-se a realização de biopsia quando a PSAV apresenta um rápido aumento  
(≥ 0.35 ng/mL/ano), mesmo que o nível de PSA seja inferior a 2,6 ng/mL (31).   
 Os níveis de PSA livre são também avaliados de forma a distinguir os níveis de 
PSA de uma hiperplasia benigna, de um cancro da próstata, ou seja, as variações 
relativas de PSA livre, PSA complexado (unido a proteínas inibidoras) e PSA total 
(livre + complexado) (22). A razão entre os níveis de PSA complexado e PSA total é 
mais elevada e o PSA livre mais baixo em pacientes com cancro da próstata, 
relativamente aos com hiperplasia benigna.   
 





2.4.  Estadiamento TNM 
 O American Joint Committee on Cancer (AJCC) define um sistema de 
estadiamento dos tumores com base na premissa de que os cancros com a mesma 
classificação anatómica e histológica partilham padrões de crescimento e extensão 
semelhantes (32). A dimensão do tumor primário não tratado (T) aumenta 
progressivamente até à ocorrência de envolvimento dos gânglios linfáticos regionais (N) 
e/ou metástases distantes (M) – sistema TNM.  
 No adenocarcinoma da próstata, o estadio ou extensão do tumor é um dos fatores 
mais importantes na escolha do tratamento. O estadio é determinado com base nos 
resultados da biopsia, nível de PSA e outros exames ou testes que ajudam na 
determinação da extensão tumoral.  
 Consideram-se dois tipos de estadiamento diferentes para o cancro da próstata: 
 O estadio clínico (cTNM) é anterior ao tratamento e utiliza-se como guia para a 
seleção da terapia primária. O acesso ao tumor primário inclui o DRE, a 
informação histológica ou citológica acedida por biópsia e testes imagiológicos. 
 O estadio patológico (pTNM) é determinado após prostatectomia radical, 
incluindo a análise de amostras das vesículas seminais e gânglios linfáticos. 
 A Tabela 2.1 resume as categorias que descrevem a extensão tumoral do 
adenocarcinoma da próstata segundo o estadiamento TNM. 
Tabela 2.1 Classificação TNM para o adenocarcinoma da próstata segundo o AJCC (32). 
Tumor Primário (T) 
T1 Tumor clínico, não palpável nem visível por métodos imagiológicos 
T1a Tumor acedido por exame histológico em menos de 5% do tecido 
dissecado   
T1b Tumor acedido por exame histológico em mais de 5% do tecido dissecado 
T1c Tumor identificado por biopsia 
T2 Tumor confinado à próstata 
T2a Tumor envolve metade ou menos de um dos lobos  
T2b Tumor envolve mais de metade de um dos lobos 
T2c Tumor envolve ambos os lobos 
T3 Tumor estende-se através da cápsula prostática 
T3a Extensão extracapsular 
T3b Tumor invade as vesículas seminais 
T4 Tumor está fixo ou invade estruturas adjacentes: colo vesical, esfíncter 
externo, reto, músculos elevadores do ânus ou parede pélvica 
Gânglios Linfáticos Regionais (N) 
N1 Metástases nos gânglios linfáticos regionais 
Metástases Distantes 
M1 Metástases distantes 
M1a Metástases em gânglios linfáticos não regionais 
M1b Metástases ósseas 
M1c Metástases em outras localizações 





2.5. Classificação histopatológica 
 A classificação histopalógica aplica-se ao adenocarcinoma da próstata e 
carcinomas escamosos. O score de Gleason é recomendado por ter em conta a 
heterogeneidade inerente ao cancro da próstata (33) e tem por base a extensão à qual o 
epitélio assume uma estrutura glandular normal. As células são classificadas segundo 
um padrão primário (padrão predominante) e um secundário (segundo padrão mais 
comum) de 1 a 5 que são depois somados para a obtenção de um score total. São assim 
possíveis scores de 2 a 10: 
 Gleason  6, Bem diferenciado (anaplasia ligeira); 
 Gleason 7, Moderadamente diferenciado (anaplasia moderada); 
 Gleason 8-10, Pouco diferenciado/indiferenciado (anaplasia acentuada). 
 Após determinação das categorias T, N e M, a informação é combinada com o 
score de Gleason e o nível de PSA de forma a obter-se uma avaliação por grupo de 
prognóstico. Se o score de Gleason ou o PSA não podem ser avaliados, a classificação 
tem por base as categorias T, N e M. Os grupos são expressos de I (menos avançado) a 
IV (mais avançado), ajudando assim na determinação do tratamento e avaliação do 
prognóstico. A Tabela 2.2 resume a classificação por grupos de prognóstico.  
Tabela 2.2 Classificação por grupo de prognóstico para o adenocarcinoma da próstata segundo o 
AJCC (32). 
Grupo T N M PSA Gleason 
I T1a-c N0 M0 <10 6 
 T2a N0 M0 <10 6 
 T1-2a N0 M0 Não pode ser avaliado Não pode ser avaliado 
IIA T1a-c N0 M0 <20 7 
 T1a-c N0 M0 ≥10, <20 6 
 T2a N0 M0 ≥10, <20 6 
 T2a N0 M0 <20 7 
 T2b N0 M0 <20 7 
 T2b N0 M0 Não pode ser avaliado Não pode ser avaliado 
IIB T2c N0 M0 Qualquer Qualquer 
 T1-2 N0 M0 ≥20 Qualquer 
 T1-2 N0 M0 Qualquer ≥8 
III T3a-b N0 M0 Qualquer Qualquer 
IV T4 N0 M0 Qualquer Qualquer 
 Qualquer N1 M0 Qualquer Qualquer 
 Qualquer Qualquer M1 Qualquer Qualquer 
 
2.6. Tratamento 
 Atualmente, os tratamentos do cancro da próstata fornecem uma sobrevivência 
livre de doença prolongada para muitos pacientes com doença localizada. Porém, é 
raramente curável em pacientes com cancro localmente avançado. Mesmo quando o 





cancro aparenta encontrar-se clinicamente localizado na glândula prostática, uma fração 
substancial de pacientes desenvolve disseminação tumoral após terapia local com 
cirurgia ou radioterapia. Este desenvolvimento é resultado de uma elevada incidência de 
subestadiamento. Os tumores metastizados não são, atualmente, curáveis. 
 As modalidades de tratamento primário do cancro da próstata são a cirurgia e a 
radioterapia, com resultados sobreponíveis quando comparados grupos com o mesmo 
estadio, mesmos valores de PSA e idênticos valores de Gleason. Outras modalidades 
poderão incluir a hormonoterapia ou a simples observação cuidadosa. 
2.6.1. Cirurgia 
 A cirurgia é o método de tratamento mais comum do cancro da próstata para os 
estadios I e II, dado que oferece, teoricamente, a hipótese de completa remoção do 
tumor. A cirurgia pode incluir a remoção total da próstata, prostatectomia radical, e a 
remoção dos gânglios linfáticos pélvicos (linfadenectomia pélvica). 
2.6.1.1. Prostatectomia radical 
 A prostatectomia radical consiste na remoção cirúrgica da próstata, cápsula 
circundante e vesículas seminais e está indicada quando o tumor se encontra confinado 
à próstata e em doentes com esperança de vida superior a 10 anos (22, 33). Consideram-
se duas metodologias: retropúbica, com incisão no abdómen inferior e remoção 
posterior ao osso púbico; ou perineal, com incisão no períneo, entre o reto e o escroto. 
No últimos anos tem também aumentado a prática de prostatectomia radical 
laparoscópica com uma melhoria na visualização anatómica, menos perda de sangue e 
uma mais rápida recuperação pós-operatória (22).  
2.6.1.2. Linfadenectomia pélvica 
 A linfadenectomia pélvica pode ser extensa ou limitada. A remoção extensa é 
realizada numa área restringida anteriormente pela veia ilíaca externa, lateralmente pela 
parede pélvica lateral, medialmente pela parede da bexiga, posteriormente pela base da 
pélvis, distalmente pelo ligamento de Cooper e proximalmente pela artéria ilíaca interna 
(33). Esta permite encontrar metástases com o dobro da frequência, fornece um 
estadiamento mais completo e permite curar indivíduos com metástases microscópicas 
aumentando, no entanto, o risco de edema ganglionar após EBRT. Pode ser excluída em 
pacientes com probabilidade inferior a 2% de contraírem metástases ganglionares 
acedida por monagrama.  
 Na linfadenectomia pélvica limitada a remoção do tecido ganglionar é feita 
numa área restringida anteriormente pela veia ilíaca externa, lateralmente pela parede 
pélvica lateral, medialmente pela parede da bexiga, posteriormente pelo nervo 
obturador, distalmente pelo ligamento de Cooper e proximalmente pela veia ilíaca 
interna. Esta pode ser excluída em pacientes com probabilidade inferior a 7% de 
contraírem metástases ganglionares. 





2.6.2. Radioterapia externa 
 A EBRT, como terapia primária, deve utilizar técnicas que permitam uma 
elevada conformação tumoral, tais como a 3D-CRT e a IMRT. Doses entre 75,6 e 79,2 
Gy em fracionamento convencional de 1,8 a 2 Gy por fração são recomendadas em 
pacientes com tumores de baixo risco (33). Em pacientes com tumores de risco 
intermédio ou elevado, recomendam-se doses até 81,0 Gy e irradiação dos gânglios 
linfáticos pélvicos.   
2.6.3. Braquiterapia intersticial 
 A Braquiterapia Intersticial para o tratamento do carcinoma da próstata é 
indicada como monoterapia em pacientes com tumores de baixo risco, ou combinada 
com 40-50 Gy de EBRT em doentes de risco intermédio ou alto (33). Dependendo das 
fontes utilizadas e, consequentemente da atividade das mesmas, a braquiterapia pode ser 
de baixa taxa de dose (LDRBT) ou de alta taxa de dose (HDRBT).  Para a LDRBT 
administrada como monoterapia recomenda-se uma prescrição de dose de 145 Gy com 
Iodo-125 e de 125 Gy com Paladio-103 ou, após 40 a 50 Gy de EBRT, 110 Gy e 90 a 
100 Gy, respetivamente. A HDRBT deve ser administrada em 2 frações de 13,5 Gy, 
como tratamento radical e, combinado com 40 a 50 Gy de EBRT, em regimes de 9,5 a 
11,5 Gy em 2 frações, 5,5 a 7,5 Gy em 3 frações ou 4,0 a 6,0 Gy em 4 frações. 
2.6.4. Vigilância ativa e observação 
 A NNCN 2014, Guidelines for Prostate Cancer (33), distingue entre vigilância 
ativa e observação. Em ambos os casos prevê-se uma monitorização da doença de 6 em 
6 meses, mas a vigilância ativa pressupõe a realização de biopsias. A vigilância ativa é 
preferencial em pacientes com tumores de baixo risco e esperança de vida inferior a 20 
anos e numa eventual progressão da doença poderá ser convertida em tratamento 
curativo. A observação é opção também em doentes com cancro da próstata de baixo-
risco, mas com esperança de vida inferior a 10 anos. Numa eventual progressão da 
doença, seja por desenvolvimento de sintomas ou alterações no PSA, poderá optar-se 
por um tratamento paliativo. 
 Ambos os princípios têm como principal vantagem evitar possíveis efeitos 
secundários como resultado de uma terapia. No entanto, na vigilância ativa pode falhar 
uma oportunidade de cura, havendo um maior risco de progressão da doença e/ou 
metastização. Por outro lado, um tratamento subsequente poderá ser mais complexo 
com aumento dos efeitos secundários. Da observação pode ocorrer o risco de retenção 
urinária ou fratura patológica. 
2.6.5. Hormonoterapia por privação androgénica 
 A hormonoterapia por privação androgénica (ADT) é normalmente usada 
quando o cancro se encontra em estadios avançados de desenvolvimento, ajudando no 
prolongamento da sobrevivência (30). Esta terapia permite a remoção de hormonas ou o 





bloqueio da sua acção e bloqueia o crescimento das células cancerígenas. A ADT 
utilizada no tratamento do cancro da próstata pode incluir agonistas de libertação da 
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 A Radioterapia consiste no tratamento do cancro com radiação ionizante. A 
radiação pode causar danos letais ao nível celular, sobretudo devido à formação de 
radicais livres altamente reativos que podem danificar componentes celulares, por 
exemplo quebrando ligações fosfodiester do ADN, originando fragmentação do 
cromossoma, impossibilitando a reprodução da célula. Os efeitos da radiação podem 
traduzir-se também em mutações pontuais, isto é, alterações químicas radioinduzidas 
nos nucleótidos, que podem não afetar a integridade da estrutura básica. Quanto mais 
elevada a dose, maior a probabilidade de morte celular.  
 No tratamento do cancro da próstata, são utilizados dois tipos de Radioterapia: 
Radioterapia Externa (EBRT) e Braquiterapia Intersticial. A EBRT utiliza radiação de 
alta energia proveniente de um feixe externo. Este feixe começou por ser administrado 
por unidades de 60-Co (raios-ϒ) que têm vindo a ser substituídas pelo acelerador linear 
de eletrões (LINAC). Este último permite a seleção de diversas energias de eletrões e 
fotões (raios-X), adequando-se a energia ao tipo de tratamento. As técnicas mais 
utilizadas de EBRT para o tratamento do cancro da próstata são a 3D-CRT e a IMRT. A 
3D-CRT permite uma conformação geométrica do feixe ao volume-alvo. A IMRT, para 
além da conformação geométrica, permite a modelação da intensidade da fluência ao 
longo da conformação geométrica através de uma otimização computacional de forma a 
atingir determinados objetivos dosimétricos e clínicos. 
 A Braquiterapia (BT) consiste no tratamento mediante fontes radioativas 
encapsuladas colocadas nos tecidos em tratamento, quer em contacto (BT superficial), 
quer no interior de cavidades (BT endocavitária), ou inseridos nos volumes a tratar (BT 
intersticial). Esta última é a técnica utilizada para o tratamento do cancro da próstata. 
Ao contrário da EBRT, a dose em redor do implante decai rapidamente, irradiando 
menos os tecido sãos circundantes. A distribuição de dose é, no entanto, mais 
heterogénea que a administrada com EBRT. Dependendo da intensidade das fontes que 
se utilizam, a BT pode ser de Baixa Taxa (LDRBT) ou de Alta Taxa (HDRBT). Dado 
que este trabalho é realizado para fontes de LDRBT, esta modalidade será aprofundada 
no seguimento. 
3.1. Radioterapia externa 
 A EBRT é normalmente administrada através de um LINAC. Nesta secção 
abordar-se-à a forma de produção da radiação do LINAC, assim como os seus principais 
componentes que permitem obter o modo de irradiação e forma do feixe pretendidos. 
Para a caraterização e controlo de qualidade do feixe, consideram-se alguns parâmetros 
dosimétricos, tais como a percentagem de dose em profundidade (PDD), perfis de dose 
e fatores de output. A planificação do tratamento é realizada com recurso a um Sistema 
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de Planeamento (TPS), onde se definem os volumes a irradiar (volumes-alvo) e os 
volumes a proteger (órgãos de risco) através dos dados anatómicos da Tomografia 
Computorizada. É também aqui que se definem as condições do feixe de radiação para 
cada paciente e se avaliam as distribuições de dose segundo normas internacionais. 
3.1.1.   Acelerador linear 
 O LINAC é o principal meio gerador de feixes de megavoltagem (Figura 3.1). O 
feixe de eletrões produzido no LINAC pode ser convertido em raios-X ou utilizado 
diretamente no tratamento do paciente. Os eletrões ganham energia por interação com 
um campo eletromagnético de radiofrequência sincronizado. Uma guia de ondas, tubo 
cilíndrico contendo uma série de deflectores circulares, permite a aceleração dos 
eletrões. O canhão de eletrões injecta-os na guia em sincronismo com o pulso das 
microondas. A propagação das microondas aumenta na primeira parte do tudo de 
aceleração até alcançar uma velocidade próxima da velocidade da luz. O feixe é depois 
deflectido por um conjunto de magnetos até cerca de 90º, de forma a que o feixe possa 
ser administrado ao paciente a partir de um qualquer ângulo. 
 
 
Figura 3.1 Acelerador linear clinac fabricado pela Varian Medical Systems 
(www.varian.com/euen/oncology/radiation_oncology/clinac/). 
 Os feixes de eletrões gerados têm, normalmente, energia acima dos 4 MeV e são 
utilizados para o tratamento de tumores superficiais. O feixe original passa por uma 
folha de dispersão de forma a expandir os eletrões, sendo depois colimados de forma a 
garantir a dimensão de campo pretendida à superfície do paciente. 
 Em modo de fotões, os eletrões interceptam um alvo com material de elevado 
número atómico, normalmente tungsténio, e a sua perda de energia é convertida em 
radiação de bremsstrahlung. Dado que esta radiação é direcionada para a frente, é 
necessário introduzir um filtro aplanador no feixe. Este filtro, com uma forma 
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aproximadamente cónica, compensa a falta de dose nas extremidades do campo, 
tornando o feixe plano. 
 Em modo de fotões, de forma a garantir que só a parte necessária do paciente é 
irradiada, o LINAC possui três tipos de colimadores: 
 Colimadores primários; 
 Colimadores secundários; 
 Colimadores multilâminas (MLC). 
 
 O colimador primário tem uma forma circular e situa-se próximo da fonte, 
limitando o feixe numa forma circular e garantindo taxas de dose muito baixas longe 
das extremidades do campo de radiação. Os colimadores secundários são blocos de 
chumbo de face plana que se movem em arco, garantindo que a face do bloco se 
encontra alinhada com a borda de divergência do feixe. Estes colimadores permitem a 
obtenção de campos de radiação quadrados ou rectangulares. Convencionalmente, os 
colimadores secundários são designados por X1, X2, Y1 e Y2, sendo que, com a Gantry 
a 0º, Y2 se situa do lado da Gantry e, X2, do lado direito (34). O MLC consiste num 
sistema de pares de lâminas, que se podem mover independentemente, permitindo que 
qualquer forma de feixe possa ser produzida, limitada somente pela largura das lâminas. 
3.1.2. Parâmetros dosimétricos 
 Apresentam-se em seguida alguns dos parâmetros dosimétricos medidos 
clinicamente durante a fase de aceitação do LINAC e aquisições de dados para o TPS. 
Estes parâmetros devem depois ser verificados com regularidade durante a utilização 
clínica do equipamento de modo a avaliar a sua constância. As medida são normalmente 
realizadas em fantoma de água com recurso a câmaras de ionização. Os fantomas de 
água são ideais para a realização de distribuições de dose que variam no espaço e para 
geometrias fixas da fonte em relação ao fantoma (35). As câmaras de ionização 
apresentam uma boa estabilidade de longo prazo, alta sensibilidade e pouco 
dependência de energia em resposta aos feixes de fotões.  
3.1.2.1. Percentagem de dose em profundidade 
 A percentagem de dose em profundidade (PDD) refere-se à variação de dose 
com a profundidade no eixo central (CAX). Especificamente esta expressa, em 
percentagem, o quociente entre a dose absorvida no CAX à profundidade d e a dose 









PDD  (3.1) 
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Figura 3.2 Representação esquemática a ilustrar a percentagem de dose em profundidade (PDD), 
onde d é qualquer profundidade e d0 a profundidade de referência, normalmente o dmax. 
 O PDD depende de vários fatores, tais como as distâncias d e d0, a dimensão de 
campo, a distância fonte-superfície (SSD) e a energia do feixe de radiação ou qualidade 
(Q). O PDD do feixe de fotões aumenta com o aumento da energia, SSD e dimensão de 
campo. Um exemplo de um PDD clínico medido com energia de fotões de 15 MV, SSD 
de 100 cm e dimensão de campo de 10 cm x 10 cm é mostrado na Figura 3.3. 
 
Figura 3.3 Exemplo de uma curva de percentagem de dose em profundidade (PDD) medida em 
fantoma de água para energia de fotões 15 MV, com SSD de 100 cm e dimensão de campo de 10 cm 
x 10 cm, normalizada para o dmax. 
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3.1.2.2. Qualidade do feixe de fotões 
 Para os feixes de fotões de alta energia, a qualidade (Q) do feixe é especificada 
pela razão tecido-fantoma, TPR20,10 (36). A TPR20,10 é uma função do PDD20,10, isto é, o 
quociente entre as dose medidas às profundidades de 20 e 10 cm para um campo de 10 
cm x 10 cm definido à superfície do fantoma com uma SSD de 100 cm: 
 0595,02661,1 10,2010,20  PDDTPR  ( 3.2) 
 O TPR20,10 é independente da contaminação eletrónica do feixe incidente. 
3.1.2.3. Perfis de dose 
 Um perfil de dose é uma representação da dose num volume irradiado como 
função da posição espacial ao longo de uma linha (Figura 3.4). A partir do perfil de dose 
é possível tirar informação sobre a simetria e homogeneidade do feixe, assim como da 
penumbra. Os dados são apresentados como doses normalizadas à dose no CAX.  
 
Figura 3.4 Exemplo de um perfil de dose medido em fantoma de água para a energia de fotões 15 
MV, SSD de 100 cm e dimensão de campo de 10 cm x 10 cm, normalizada para a dose no eixo 
central. 
 Os perfis podem ser medidos em ar ou em fantoma de água a diversas 
profundidades. As medições em ar só têm em conta as variações da intensidade do feixe 
primário, ao passo que as medições em água apresentam o efeito da dispersão no 
fantoma. 
3.1.2.4. Fatores de output 
 O fator de output (Sc,p) para um dado campo é definido como a razão entre a 
taxa de dose à profundidade do máximo de dose (dmax) para uma dada dimensão de 
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campo e a taxa de dose ao dmax para a dimensão de campo de referência (10 cm x 10 
cm). O Sc,p varia com a dimensão de campo devido a dois fenómenos: 1) Com a 
abertura dos colimadores secundários, a dose primária no dmax no eixo central por 
unidade de monitor aumenta, como resultado de um maior número de fotões primários 
dispersos no filtro aplanador; 2) A dose dispersa no dmax aumenta por unidade da dose 
primária, dado que o volume de dispersão irradiado pelos fotões primários aumenta com 
o aumento da abertura dos colimadores secundários (dimensão de campo). Desta forma, 
o Sc,p depende de dois fatores, o fator de dispersão do colimador (Sc), função da abertura 
do colimador, e o fator de dispersão do fantoma (Sp), função da dimensão de campo 
efetiva irradiada à distância de tratamento (37): 
 
pcpc SSS ,  (3.3) 
3.1.3. Sistema de planimetria 
 Um TPS computorizado permite a planificação do tratamento de RT para cada 
paciente. Este permite a importação de imagens de tomografia computorizada onde são 
delimitados os volumes relevantes para o tratamento e possibilita ainda o registro de 
imagens de diferentes modalidades. É também aqui que se definem as condições do 
feixe de tratamento e prescrição de dose. Com base nesta informação e em parâmetros 
dosimétricos do feixe como os apresentados na secção 3.1.2, sofisticados algoritmos de 
cálculo prevêem as distribuições de dose do tratamento, permitindo a otimização das 
mesmas. 
3.1.3.1. Definição dos volumes-alvo e órgãos de risco 
 O relatório 50 da International Commissioning on Radiation Units and 
Measurements (ICRU) (38), e posterior atualização no relatório 60 (39), definem uma 
terminologia padrão para a descrição dos volumes relevantes para a planificação do 
tratamento em EBRT. São este o Gross Tumor Volume (GTV), Clinical Target Volume 
(CTV), Planning Target Volume (PTV), Treated Volume (TV), Irradiated Volume (IV) 
e Órgão de Risco (OAR), representados na Figura 3.5. 
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Figura 3.5 Representação esquemática dos volumes definidos no relatório ICRU 50 (38) mostrando 
as relações entre os diferentes volumes: GTV - gross tumor volume; CTV - clinical tumor volume; 
PTV - planning target volume; TV - treated volume; IV - irradiated volume; OAR - órgão de risco. 
 O GTV representa o tumor ou extensão tumoral visível ou palpável clinicamente 
e é o volume onde se encontra a maior concentração de células tumorais. Este volume é 
determinado a partir de métodos imagiológicos.  
 O CTV é o volume de tecido que engloba o GTV e/ou doença maligna 
subclínica ou microscópica, que pode ser eliminada. Este volume é tratado de acordo 
com o objetivo do tratamento (curativo ou paliativo). O CTV é normalmente obtido 
através de uma margem adicionada concentricamente ao GTV. O envolvimento de 
gânglios linfáticos pode ser considerado um tipo diferente de CTV.  
 O PTV é um conceito geométrico, sendo definido para que possam ser 
escolhidas, do modo mais adequado, as dimensões e disposição relativa dos feixes de 
tratamento. Deverá ter em conta o efeito global de todas as variações geométricas e 
imprecisões, de forma a garantir que a dose prescrita é de fato absorvida no CTV e, ao 
mesmo tempo, que os OARs não recebem uma dose excessiva. É o volume de 
tratamento que engloba todos os outros volumes e uma margem de tolerância para 
variações do feixe de radiação e possíveis movimentos do paciente e órgãos internos. 
 O TV é o volume envolvido por uma determinada isodose, especificada pelo 
Radio-oncologista como sendo a mais adequada para atingir os objetivos do tratamento 
(em geral, a isodose dos 95%). O TV não deve ser significativamente maior que o PTV. 
A utilização de planificações 3D dos tratamentos e a possibilidade de conformação dos 
campos de tratamentos à forma do PTV asseguram que o TV inclui o PTV com uma 
estreita margem. No volume tratado, não devem existir variações de dose superiores a -
5% e a +7% da dose prescrita no PTV.  
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 O IV é o volume de tecido que recebe uma dose considerada significativa em 
termos de tolerância dos tecidos sãos. Esta dose pode ser expressa em valores absolutos 
e/ou relativos à dose especificada no volume alvo. A comparação de diferentes volumes 
irradiados, correspondendo a diferentes técnicas de tratamento para a mesma situação, 
permite uma estimativa da qualidade do tratamento, podendo ser usada como parte de 
um processo de otimização.     
 Os OARs são tecidos sãos, cuja sensibilidade à radiação pode influenciar 
significativamente o planeamento e/ou prescrição da dose. São órgãos adjacentes à zona 
a irradiar e que devem ser protegidos, pois a sua funcionalidade pode ser comprometida 
quando ultrapassado o limite de dose de tolerância. 
 Para o tratamento do cancro da próstata com EBRT, o CTV é definido como a 
próstata e vesículas seminais (22). O PTV define-se como uma margem em relação ao 
CTV, tendo em conta incertezas físicas como a reprodutibilidade do setup e 
movimentos internos dos órgãos. Os principais OARs a ter em conta são o reto, a bexiga 
e as cabeças dos fémures. Muitos órgãos de risco têm uma dose de tolerância definida à 
qual pode ser esperado um dado nível de morbilidade tardia. Esta informação encontra-
se resumida por Emami et al. (40) e, mais recentemente, na Quantitative Analysis of 
Normal Tissue Effects in the Clinic (QUANTEC) (41). As doses de tolerância para o 
reto e bexiga, para tratamentos de 3D-CRT segundo o QUANTEC e respetivas taxas de 
ocorrência de morbilidade encontram-se resumidas na Tabela 3.1. 
Tabela 3.1 Recomendações de limites de dose para o reto e bexiga no tratamento do cancro da 
próstata com 3D-CRT (41). 
Órgão Endpoint Parâmetro 
Dose(Gy)/Volume(%) 
Taxa de  
ocorrência(%) 
Reto Grau ≥ 2 toxicidade rectal tardia V50 <50% <15 
 Grau ≥ 3 toxicidade rectal tardia  <10 
 Grau ≥ 2 toxicidade rectal tardia V60 <35% <15 
 Grau ≥ 3 toxicidade rectal tardia  <10 
 Grau ≥ 2 toxicidade rectal tardia V65 <25% <15 
 Grau ≥ 3 toxicidade rectal tardia  <10 
 Grau ≥ 2 toxicidade rectal tardia V70 <20% <15 
 Grau ≥ 3 toxicidade rectal tardia  <10 
 Grau ≥ 2 toxicidade rectal tardia V75 <15% <15 
 Grau ≥ 3 toxicidade rectal tardia  <10 
Bexiga Grau ≥3 RTOG tardia
a 
V65 50%  
  V70 35%  
  V75 25%  
  V80 15%  
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3.1.3.2. Aquisição de dados do paciente 
 A aquisição de dados do paciente é a primeira etapa do processo de planificação 
do tratamento, sendo necessária para: 
 Identificação da posição e extensão dos volume-alvo e OAR; 
 Aquisição dos dados anatómicos que permitem efetuar o cálculo de 
distribuição de dose; 
 Aquisição da informação necessária para o correto posicionamento do 
paciente. 
 Para a planificação do tratamento com 3D-CRT é perentória a realização de uma 
tomografia computorizada com o paciente na posição do tratamento da EBRT. A 
imagem de tomografia computorizada, para além de proporcionar um bom contraste nos 
tecidos moles e um excelente contraste nas estruturas ósseas, fornece uma representação 
indireta das densidades eletrónicas dos vários tecidos. Desta forma, e dado que a 
radiação de megavoltagem interage com os tecidos predominantemente de acordo com a 
densidade eletrónica (dispersão de Compton), os dados da tomografia computorizada 
são usados diretamente para os cálculos de dose absorvida. A informação dos pixéis é 
expressa em Unidades de Hounsfield (HU), onde um valor de -1000 é atribuído ao ar e 
zero à água. O aparelho de tomografia computorizada é então calibrado de forma a 
medir a relação entre as densidades eletrónicas dos tecidos e as HUs. 
3.1.3.3. Dosimetria clínica 
 Após aquisição, as imagens de tomografia computorizada em formato DICOM 
são enviadas para o TPS e associadas ao paciente. No TPS, o contorno externo do 
doente é obtido através de uma técnica de deteção de bordas e são identificados os 
contornos dos volumes-alvo e OARs nas secções transversais das imagens. Com base 
nesta informação, o TPS realiza uma reconstrução virtual 3D do paciente que será usada 
na planificação do tratamento. 
 Durante a planificação do tratamento é necessário definir alguns parâmetros, tais 
como: 
 Modalidade do feixe; 
 Energia do feixe; 
 Direção do feixe; 
 Forma do feixe. 
 
 As modalidades de feixe normalmente disponíveis nos departamentos de EBRT 
são fotões ou eletrões. A escolha é realizada com base na profundidade do tumor pelo 
que, para o caso da próstata, se utilizam, normalmente, energias de fotões superiores ou 
iguais a 15 MV. A escolha das direções dos feixes são definidas individualmente para 
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cada paciente, dependendo da localização tumoral e dos OARs circundantes. No caso do 
carcinoma da próstata, para a irradiação do PTV da próstata, incluindo ou não as 
vesículas seminais, é comum utilizar quatro, cinco seis campos de tratamento 
coplanares (42, 43).  
 A forma do feixe é definida ajustando-se, através do TPS, a posição dos 
colimadores secundários e do MLC ao PTV.  Uma representação útil e complementar à 
visualização através das secções transversais é o beam's-eye-view (BEV) (44). Este é 
gerado tomando-se um plano perpendicular à direcção do feixe e mostrando as 
projeções das estruturas relativamente à forma do feixe (Figura 3.6).  
 
Figura 3.6 Exemplo de BEV anterior (lado esquerdo) e lateral (lado direito). A vermelho destaca-se 
o PTV de uma próstata ao qual se conformaram o MLC (lâminas a azul) e os colimadores 
secundários (limites do campo a amarelo). Visualizam-se ainda a bexiga e o reto reconstruídos a 
partir da delimitação das secções transversais das imagens de tomografia computorizada. 
3.1.3.4. Avaliação da dose 
 Idealmente, o tratamento de EBRT deve fornecer uma distribuição de dose 
uniforme ao volume-alvo (por exemplo entre 95% e 107% da dose prescrita (38)), 
poupando ao máximo os tecidos sãos. Há duas formas principais de avaliar a 
distribuição de dose num plano de EBRT: curvas ou superfícies de isodose (Figura 3.7) 
e histogramas dose-volume (DVH) (Figura 3.8). 
 Num dado plano 2D, como por exemplo nas secções transversais das imagens de 
tomografia computorizada, as curvas de isodose representam linhas de igual dose 
(Figura 3.7). Num plano de tratamento 3D, estas isodoses também podem ser 
visualizadas como superfícies de igual dose. Tanto as curvas, como as superfícies, 
podem ser mostradas em dose absoluta ou expressas como percentagem de uma dose de 
referência (dose relativa). Apesar de ser possível a visualização da distribuição de dose 
em termos da dose total de tratamento prescrita, é sempre aconselhável normalizar a 
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dose para os 100% num dado ponto (ponto de referência ICRU) (38), normalmente 
definido no centro geométrico do volume-alvo. 
 
Figura 3.7 Secção de imagem de tomografia computorizada pélvica com sobreimpressão da 
delimitação do PTV da próstata, reto e visualização das curvas de isodose em dose relativa. A 
distribuição foi obtida com seis campo de tratamento: dois oblíquos anteriores, dois laterais e dois 
oblíquos posteriores. 
 Um DVH corresponde a uma representação gráfica da distribuição da dose de 
radiação num dado volume de interesse, quer seja um volume-alvo ou um tecido são. 
Este pode ser apresentado sob a forma de DVH diferencial (dDVH) ou cumulativo 
(cDVH). O dDVH é expresso como a soma dos elementos de volume que recebem uma 
dose num dado intervalo em função dos intervalos de dose igualmente espaçados. O 
cDVH é utilizado com mais frequência e expressa a quantidade de volume de uma 
estrutura que recebe uma quantidade de dose igual ou superior a uma dada dose em 
função da dose. Exemplo de cDVH para um plano de tratamento de um carcinoma da 
próstata é apresentado na Figura 3.8 para o PTV, reto e bexiga. Apesar de não conterem 
informação sobre a distribuição espacial da dose, os DVHs são muito úteis para 
comparação de diversos planos de tratamento num único gráfico. Para um PTV, os 
DVHs devem mostrar uma dose altamente uniforme ao longo do volume, pelo que a sua 
forma no cDVH deve-se aproximar a uma função degrau com um declive abrupto na 
posição da dose prescrita. Nos OARs, o cDVH deve apresentar uma forma côncava. É a 
partir do cDVH que se obtêm as informações acerca das doses de tolerâncias para os 
OARs (Tabela 3.1).  
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Figura 3.8 Histograma dose-volume (DVH) obtido com a irradiação do PTV da próstata da Figura 
3.7 Curvas: vermelho - PTV; verde - reto; cor-de-laranja: bexiga. 
3.2. Braquiterapia de baixa taxa de dose 
 A LDRBT é uma área em clara expansão no que diz respeito ao tratamento do 
adenocarcinoma da próstata em estadio precoce, quando o tumor ainda se encontra 
confinado à glândula. Uma das principais fontes utilizadas como sementes são as de 
Iodo-125 (45-47). As sementes são distribuídas pela próstata utilizando agulhas guiadas 
por ultrasons. O posicionamento das sementes pode ser planeado antes do tratamento ou 
em tempo real com base num padrão pré-definido. 
3.2.1. Fontes utilizadas 
 Para o tratamento do adenocarcinoma da próstata com LDRBT utilizam-se, 
essencialmente, dois tipos de fonte: Iodo-125 e Paladio-103. Na realização deste 
trabalho, optou-se pelo estudo das sementes de Iodo-125, por serem as mais utilizadas. 
As fontes de Iodo-125 apresentam um tempo de meia vida de, aproximadamente, 60 
dias, e emitem raios-X caraterísticos de 27,4 e 31,0 keV e radiação γ de 35,5 keV (48). 
Estas fontes são utilizadas para a BT intersticial sob a forma de pequenas sementes 
(fontes seladas).  
 São muitas as geometrias de sementes comercializadas (49, 50), incluindo o 
modelo 6711 da Amersham (General Electric Healthcare). A geometria desta semente 
foi estudada e descrita por Dolan et al. (51) (Figura 3.9), consistindo numa mistura de 
brometo de árgon (AgBr) e iodeto de argón (AgI) à razão molecular 1,5:1 e densidade 
6,2 g.cm
-3
 revestida num cilindro de prata com 2,8 mm de comprimento e 0,5 mm de 
diâmetro. A espessura da camada radioativa varia entre 1,0 μm  e 2,5 μm. Os extremos 
do cilindro de prata são secções cónicas biseladas a 45º e superfícies de 0,35 mm de 
diâmetro. O cilindro de prata encontra-se envolvido por uma cápsula de titânio de 4,5 
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mm de comprimento, um diâmetro externo de 4,55 mm, 0,375 mm de espessura de 
solda nas extremidades e paredes de 0,07 mm. 
 
Figura 3.9 Representação esquemática da semente de Iodo-125, modelo 6711 Amersham. A semente 
apresenta geometria cilíndrica em redor do seu eixo longitudinal. No interior encontra-se um 
cilindro de prata revestido pelo Iodo-125. Representam-se as incertezas associadas à construção das 
sementes determinadas por Dolan et al. (51). 
3.2.2. Cálculo de dose 
 Para facilitar o cálculo de dose em LDRBT, o Task Group No. 43 da American 
Association of Physicists in Medicine (AAPM) (TG43) (49) e a posterior atualização 
(TG43U1) (50), recomendam um formalismo para o cálculo de dose das fontes 
radioativas.  Os parâmetros dosimétricos especificados pelo TG43 permitem a obtenção 
de tabelas de dose absorvida em água em redor de uma semente a ser utilizado nos TPS, 
dividindo a taxa de dose nas componentes: geometria, atenuação e dispersão e 
anisotropia. O cálculo de dose do TPS tem por base interpolações sobre estas tabelas. 


















 (3.4)  
onde r denota a distância em centímetros do centro da fonte ao ponto de interesse e θ é o 
ângulo polar que identifica o ponto de interesse, P(r,θ), relativo ao eixo longitudinal da 
fonte. O ponto P(ro, θo)=P(1 cm, 90º) é o ponto de referência no plano transversal da 
fonte (Figura 3.10).  
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Figura 3.10 Sistema de coordenadas usado no cálculo dosimétrico em fontes de braquiterapia baixa 
taxa de dose (50). 





, e é definido como a taxa de kerma-ar, Kδ(d), em vácuo devida a fotões 
com energia superior a δ à distância d multiplicada por d
2
: 
 2)( ddKSk 

  (3.5) 
 A constante de taxa de dose, Λ, é então dada pela razão entre a taxa de dose no 
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A Tabela 3.2 apresenta valores de Λ publicados para as fontes 6711 da 
Amersham (General Electric Healthcare), obtidos tanto por métodos experimentais, 
como por simulações de MC. O valor consensual é aquele recomendado pelo protocolo 
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Tabela 3.2 Constante de taxa de dose, Λ, publicada para a fonte de Iodo-125 6711 (Amersham 
General Electric Healthcare). 
Autor Método Biblioteca 
de secções 
eficazes 






Williamson (1991) (52) MC DCL-99 Água líquida 0.978a 
Mainegra et al. (1998) (53) MC DCL-136 Água líquida 0.990a 
Dolan et al. (2006) (51) MC DL-146 Água líquida 0.942 
Taylor e Rogers (2008) (54) MC XCOM Água líquida 0.924 
Rivard (2009) (55) MC EPDL97 Água líquida 0.904 
Nath et al. (1990) (56) TLD N/A Água sólida 0.948a 
Chiu-Tsao et al. (1990) (57) TLD N/A Água sólida 0.951a 
Luxton (1994) (58) TLD N/A Água sólida com 
correção para água 
líquida 
0.979a 
Dolan et al. (2006) (51) TLD N/A PMMA com correção 
para água líquida 
0.971 
Chen e Nath (2010) (59) Espetometria 
de fotões 
N/A Ar com correção para 
água líquida na 
conversão do espetro 
de energia na constante 
de taxa de dose 
0.960 
Valor consensual (50)  N/A  0.965 
aValor original corrigido por um fator multiplicativo de 1,115 para o padrão NIST Wide Angle Free 
Air Chamber (60) 
 GL(r,θ) é a aproximação linear da fonte (denotada pelo subscripto L, de forma a 
distinguir da aproximação pontual) da função geométrica, a qual fornece uma correção 
da lei do inverso do quadrado da distância da distribuição espacial da radioatividade 




















senrLrGL  (3.7) 
 A função de dose radial, gL(r), tem em conta o fall-off da taxa de dose no plano 


















 A função de anisotropia 2D descreve a variação em dose como função do ângulo 
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 A dependência em θ pode ser retirada considerando-se uma aproximação 
pontual. A função de anisotropia 1D, an(r), é definida como a razão entre a média das 

















  (3.10) 
 Existem algumas limitações num formalismo com base em cálculos em água, 
como o apresentado no ponto anterior. A precisão do cálculo em BT é altamente 
dependente das condições de dispersão e secções eficazes do efeito fotoelétrico em 
relação à água. Para fontes de baixa energia, como é o caso do Iodo-125, o efeito 
fotoelétrico predomina e, diferenças nos coeficientes de absorção mássico entre a água e 
outros tecidos podem resultar em diferenças significativas nas distribuições de dose. Por 
outro lado, fatores como a influência das heterogeneidades dos tecido e aplicadores, 
atenuação inter-sementes ou dimensões finitas do paciente podem alterar 
significativamente a dose absorvida no TPS (61). 
 Diversos estudos têm vindo a demonstrar estas incertezas. Chibani et al. (62) 
investigaram o efeito da anisotropia e atenuação inter-sementes para implantes de 
próstata com Iodo-125 e Paladio-103 utilizando técnicas de MC para dois implantes 
idealizados e dois implantes reais. A diferença absoluta entre as simulações de MC 
completas e as de kernel de dose de superposição de fonte pontual foi de 7,4% para o 
modelo idealizado e 6,1% para o clínico para fontes de Iodo-125. Carrier et al. (63) 
encontraram desvios de 6,8% para o parâmetro D90 (dose em 90% do volume-alvo) ao 
compararem uma técnica clínica com uma simulação completa de MC, dos quais 4,3% 
foram devidos à atenuação inter-sementes e 2,5% à composição do tecido. Hanada et al. 
(64) compararam os parâmetros dosimétricos Λ  e gL(r) do formalismo TG43U1 
utilizando simulações de MC para água e tecido prostático. A comparação do D90 para a 
próstata mostrou uma subestimação da dose em 1,7% para o tecido prostático em 
relação à água. Outros estudos com base em tomografia computorizada comparando 
fantomas de água homogéneos com fantomas heterogéneos revelaram uma 
subestimação de 2,8 Gy no D90 (65) e um decréscimo de 5,6% no volume de tecido 
irradiado (66). De modo a ultrapassar estas questões, estão agora disponíveis novos 
algoritmos de cálculo de dose que têm em conta correcções de heterogeneidades: 
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3.2.3. Sistemas dosimétricos em braquiterapia intersticial 
 Um implante intersticial permite administrar uma elevada dose ao tumor, 
poupando as estruturas sãs e os OARs. No entanto, ao contrário da EBRT, a BT leva a 
uma distribuição de dose muito heterogénea, dadas as regiões de altas doses na 
proximidade das sementes e de doses mais baixas entre elas. Como as altas doses se 
encontram, normalmente, dentro do volume-alvo, estas não são clinicamente relevantes. 
De forma a assegurar uma cobertura adequada do tumor e poupar os OARs, os Sistemas 
de Dosimetria baseiam-se na dose mínima dentro do volume. Um sistema de dosimetria 
tem duas finalidades: fornecer regras de colocação, e distribuição e tipo de fontes 
radioativas e, por outro lado, regras de cálculo dosimétrico que permitam obter uma 
distribuição de dose o mais homogénea possível em todo o volume irradiado. São vários 
os sistemas de dosimetria que se têm vindo a desenvolver para a BT Intersticial. 
3.2.3.1. Sistema de Manchester e Sistema de Quimby 
 Paterson e Parker (67, 68), nos anos 30 do século XX desenvolveram o primeiro 
sistema dosimétrico em braquiterapia intersticial para a utilização de fontes de Radio-
226, chamado Sistema de Manchester. Este sistema fornece uma série de regras 
respeitantes à distribuição de dose e colocação das sementes de modo a conseguir-se a 
homogeneidade da dose desejada e tabelas de doses para estes implantes ideais. Em 
implantes de um só plano, a uniformidade da dose prevê-se para um plano situado a 0,5 
cm do plano implantado. Para tal, as doses máxima e mínima não devem diferir mais de 
10% da dose predefinida determinadas pelas tabelas de Paterson-Parker.    
 Mais tarde, Edith Quimby, desenvolveu o Sistema de Quimby (69), 
estabelecendo também regras de implantação para fontes de rádio. Este baseia-se numa 
distribuição uniforme de fontes de igual atividade. Como resultado, esta distribuição 
uniforme das sementes apresenta uma região de doses mais elevadas na zona central do 
tratamento. Para os implantes num só plano, as tabelas de Quimby fornecem os 
miligramas/hora necessários para produzir 1000 Rad no centro dos planos de tratamento 
até uma distância de 3 cm no plano do implante. A dose prescrita é, assim, a dose 
máxima no plano de tratamento ou, para implantes em volume, a dose mínima dentro do 
volume implantado. 
 Estes sistemas de dosimetria mais antigos estão previstos para fontes de Radio-
226, mas foram entretanto abandonados dada a substituição do radium por outros 
emissores γ, mais controláveis do ponto de vista da radioproteção e com diferentes 
formas, às quais os sistemas antigos não se podiam aplicar. Por outro lado, a utilização 
do Sistema Internacional de unidades em Radiologia e a introdução dos computadores 
na rotina para o cálculo das distribuições de dose, levou ao desenvolvimento de novos 
sistemas de dosimetria, como o Sistema de Paris. 
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3.2.3.2. Sistema de Paris 
O Sistema de Paris foi desenvolvido para fios flexíveis de Iridio-192 (70) e atua como a 
base de aplicação para implantes padrão (Figura 3.11). Baseia-se nos seguintes 
princípios: 
 As linhas ativas devem ser paralelas e retilíneas; 
 As fontes devem ser posicionadas de forma equidistante dentro de um implante, 
mas a separação inter-fontes pode variar de um implante para outro; 
 A atividade linear de cada fonte deve ser uniforme e idêntica; 
 Cada fonte deve estender-se para além dos limites do volume-alvo de modo a 
que a dose calculada como a dose de referência alcance todo o volume; 
 O plano através dos pontos médios das fontes devem apresentar ângulos retos 
em relação ao eixo de cada fonte; 
 Para implantes em volume, a distribuição produzida na secção transversal 
através do plano central deve formar um triângulo equilátero ou um quadrado; 
 A atividade máxima em cada implante de Iridio-192 não deve ultrapassar os 5,5 
Bq. 
 
 A distribuição de dose é definida no plano central de aplicação, ou seja, no plano 
perpendicular às fontes. A taxa de dose base (BDR) fornece uma medida da taxa de 
dose no centro do volume-alvo e corresponde à média aritmética da taxa de dose dos 
pontos de dose mínima entre um par ou um grupo de fontes (Figura 3.11). Esta depende 
da geometria do implante, da taxa de kerma linear das fontes e da natureza do 
radioisótopo. 
 
Figura 3.11 Posição dos pontos basais no sistema de paris, isodose de referência e dimensões do 
volume definidos para um plano simples e para um plano duplo (adaptado de (35)). 
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 A taxa de dose de referência (RDR) é usada como base para a prescrição de 
dose e é definida como os 85% da BDR. A superfície desta isodose de referência deve 
englobar todo o volume-alvo, sendo o volume incluído dentro da isodose de referência 
dos 85% designado por volume de tratamento. Definem-se ainda como mancha de 
sobredosagem a zona em redor das linhas radiativas que recebe uma dose igual ou 
superior ao dobro da RDR e volume irradiado aquele que se encontra limitado por uma 
superfície de isodoses compreendida entre os 30 e os 70% da RDR. 
3.2.4. Recomendações ICRU para dosimetria em braquiterapia intersticial 
 As recomendações para dosimetria em BT Intersticial da ICRU estão incluídas 
no relatório 58 de 1997 (71). Os conceitos gerais são semelhantes aos do Sistema de 
Paris, mas expressos em termos dos volumes-alvo definidos pelo ICRU 50 (38).  
 Em BT intersticial o PTV corresponde ao CTV. O TV é definido como o volume 
englobado por uma determinada superfície de isodose definida pelo Radio-oncologista e 
que representa a Minimum Target Dose (MTD) ou a dose mínima no volume-alvo. O 
documento define ainda a Mean Central Dose (MCD), que é equivalente à BDR do 
Sistema de Paris, correspondendo à média aritmética do mínimos locais entre fontes no 
plano central do implante. 
 Para além dos já referidos, há ainda dois volumes a ter em consideração em BT 
Intersticial: High Dose Volumes (HDV) e Low Dose Volumes (LDV). O primeiro refere-
se ao volume de tecido englobado pelas altas doses em redor das fontes individuais e, 
desta forma, pela isodose dos 150% da MCD. Os LDV dizem respeito ao volume dentro 
do CTV que recebe menos de 90% da dose prescrita. 
 Para a avaliação da uniformidade num tratamento, o ICRU 58 recomenda dois 
parâmetros que podem ser derivados a partir da MTD e da MCD: 
 A dispersão entre os valores individuais de doses mínimas usados para calcular a 
MCD no plano central, expressa em percentagem da MCD; 
 O índice de homogeneidade da dose, definido como o quociente entre os valores 
da MTD e da MCD. 
 
 O ICRU 58 define ainda a duração do tratamento. Assim, o tempo de irradiação 
corresponde ao tempo durante o qual uma fonte radioativa permanece no paciente e o 
tempo total de tratamento ao intervalo entre o início da primeira irradiação e o fim da 
última. A taxa de dose instantânea é a dose por fração dividida pelo tempo de irradiação 
e, a taxa de dose média do tratamento total, o quociente entre a dose total e tempo total 
de tratamento. Numa irradiação contínua, como é o caso do tratamento do cancro da 
próstata com sementes de Iodo-125, o tempo total de tratamento coincide com o tempo 
de irradiação, só fazendo sentido considerar a taxa de dose instantânea. 
 
Capítulo 3 Radioterapia externa e Braquiterapia de baixa taxa de dose no tratamento do 





3.2.5. Braquiterapia de baixa taxa de dose no tratamento do cancro da próstata 
 A técnica utilizada para a realização dos implantes prostáticos é a TRUS. A 
utilização das sondas de ultrasons permite a monitorização do posicionamento dos 
aplicadores e fontes nos planos transversal e longitudinal. No implantes permanentes, 
como é o caso do Iodo-125, as sementes são distribuídas dentro da próstata e não são 
removidas do paciente. 
 Os implantes da próstata de LDRBT podem ser realizados em duas etapas, 
Método de Seattle (72), ou numa única sessão, Método de Tempo Real (73, 74). No 
Método de Seattle é primeiro realizado um estudo volumétrico da próstata com TRUS, 
obtendo-se imagens de secções transversais. A próstata e os OARs, reto, bexiga e uretra, 
são delimitados em diferentes níveis da imagem com recurso ao TPS. Determina-se 
então o volume da próstata e a posição das agulhas. O posicionamento das agulhas é 
realizado de acordo com um template com espaçamentos de 5 mm colocado no suporte 
da sonda (Figura 3.12).  
 
Figura 3.12 Posicionamento típico do paciente para um implante de próstata. Uma sonda de 
ultrasons transretal fornece imagens em tempo-real da próstata e da inserção das agulhas nos 
planos transversal e longitudinal. As agulhas são guiadas por um template com uma grelha 
cartesiana com espaçamentos de 5 mm (35). 
 O posicionamento das fonte é então determinado dentro de cada agulha. Existem 
três modelos básicos de distribuição de sementes: 
 Distribuição uniforme: consiste em espaçar as sementes 1 cm de centro a centro 
ao longo de toda a próstata. Requer um número alto de sementes de baixa 
atividade e resulta em doses relativamente altas no centro da próstata. 
 Distribuição periférica: as sementes limitam, preferencialmente, a periferia da 
próstata. Requer um aumento da atividade das sementes. O objetivo com esta 
distribuição é obter-se uma dose mínima na zona central, onde se encontra a 
uretra e que a próstata receba uma dose acima da prescrita. 
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 Distribuição periférica modificada: começa-se por limitar com sementes a base 
da próstata. De seguida, posicionam-se as sementes alternando entre a 
distribuição uniforme e a distribuição periférica nas várias secções. As distâncias 
entre as posições das sementes no volume devem ter um mínimo de 1 cm.  
  
 Um dos problemas com o Método de Seattle é a dificuldade em reproduzir o 
posicionamento do paciente entre o estudo volumétrico e o implante. Esta técnica não 
tem em conta possíveis alterações na forma da próstata, quer entre a aquisição e o 
implante, quer durante o implante devido à inserção e remoção das agulhas. 
 No Método de Tempo Real, a planificação dosimétrica é realizada no momento 
da implantação das sementes, pelo que os problemas relacionados com as alterações de 
volume da próstata e a coincidência das imagens e volumes entre o estudo volumétrico e 
o implante deixam de existir. O TPS é levado para dentro da sala de operações e 
conetado à máquina de ultrasons. As imagens são transferidas para o TPS, onde se 
realizam os contornos das estruturas e a planificação, determinando-se a posição das 
sementes para uma correta distribuição de dose. Procede-se ao implante com auxílio de 
um aplicador Mick. Este permite a inserção das sementes quer linha a linha com agulhas 
pré-carregadas, quer semente a semente. A distribuição das sementes é realizada de 
forma a que 60 a 70% da atividade total do implante se encontre na periferia da próstata 
e o resto no interior. A distribuição pode ser otimizada em tempo real.  
 Em ambos os métodos, o cálculo dosimétrico da dose é realizado com recurso ao 
TPS, que tem introduzidas as caraterísticas dosimétricas do material radioativo, segundo 
o protocolo TG43 (49, 50). A dosimetria é analisada em cada secção de imagem com 
recurso a curvas de isodose sobrepostas nas imagens de ultrasons e através de DVH. O 
relatório TG137 da AAPM (75) recomenda parâmetros dosimétricos para a avaliação de 
um implante (Tabela 3.3), onde os parâmetros VD representam a quantidade de volume 
que recebe uma determinada percentagem da dose prescrita e os parâmetros DV a dose 
que cobre uma certa quantidade do volume em avaliação. 
Tabela 3.3 Critérios de avaliação de um implante de LDRBT no tratamento do cancro da próstata 
(75). 
Parâmetro Definição Condição 
   
 Próstata (CTV)  
V100% Percentagem de volume do CTV que recebe pelo menos a dose prescrita. > 95% 
V150% Percentagem de volume do CTV que recebe pelo menos 150% da dose 
prescrita. 
 50% 
D90% Percentagem de dose prescrita que cobre 90% do volume do CTV. > 100% 
 Reto  
V100% Volume do reto que recebe a dose prescrita. < 2 cc 
D0,1cc Percentagem da dose prescrita em 0,1 cc do reto. < 150% 
 Uretra  
D10% Percentagem da dose prescrita em 10% do volume da uretra. < 150% 





Capítulo 4 Radiobiologia 
 
 A Radiobiologia fornece as bases conceptuais da radioterapia, pela identificação 
de mecanismos e processos que constituem a base da resposta dos tumores e tecidos 
sãos à radiação ionizante (76). Esta área de estudo é importante no desenvolvimento de 
novas abordagens específicas e na criação de recomendações para o planeamento 
temporal dos tratamentos.  
 Os danos causados a um tecido pela radiação num determinado esquema 
terapêutico aumentam durante um certo período de tempo, atingem um máximo e 
podem depois decrescer. De forma a quantificar a magnitude da resposta esta poderia 
ser medida no momento em que se obtém a resposta máxima. No entanto, o tempo ao 
qual ocorre este máximo varia com a dose de radiação, levando a incertezas na 
interpretação dos resultados. Encontram-se, assim, alguns métodos alternativos para a 
medição da resposta (Figura 4.1): 
 Curva de resposta acumulada: resulta da integração da curva de resposta 
temporal. Nos tecidos sãos em que a resposta acumulada atinge um plateau, este 
pode servir de medida para o efeito total da irradiação do tecido. No entanto, em 
alguns tecidos de resposta tardia a curva de resposta é progressiva, tendo que se 
eleger um momento fixo de medida. 
  Relação dose-resposta: apresenta a magnitude ou probabilidade de resposta 
num dado tempo em função da dose administrada para um determinado esquema 
terapêutico. As curvas de sobrevivência celular são um exemplo típico destas 
relações radiobiológicas. A posição da curva na escala de dose indica a 
sensibilidade do tecido à radiação e o declive a variação na resposta que 
acompanha uma variação na dose de radiação. 
 Relações de isoefeito: representam o modo como varia a dose total de um 
tratamento fracionado em função do esquema elegido de forma a produzir-se o 
mesmo efeito num determinado tecido. Experimentalmente, estas curvas obtêm-
se através de múltiplos estudos a diferentes doses para cada esquema 
seleccionado e calculando as curvas de dose-resposta. Obtém-se assim a dose 
necessária em cada esquema e representa-se como um ponto no gráfico de 
isoefeito. As curvas de isoefeito mostram como a dose total de radiação varia 
com o esquema de dose para um determinado nível de efeito. 






Figura 4.1 A - Curvas de resposta temporal; B - curvas de resposta acumulada correspondentes às 
curvas de A; C - Relações dose-resposta; D - Relações de isoefeito. Adaptado de (76). 
 O benefício de um determinado esquema terapêutico deve considerar, 
conjuntamente, a resposta tumoral e os danos nos tecidos sãos. A resposta tumoral 
medida como a proporção de tumores controlados para uma determinada dose, 
relaciona-se de forma sigmoidal com a dose administrada. Por outro lado, a curva que 
relaciona a dose com um determinado efeito num tecido são tem uma forma diferente 
tanto no seu ponto inicial, como no seu declive. A partir desta pode definir-se uma 
determinada dose máxima de tolerância, acima da qual se espera a ocorrência de um 
dado efeito com um determinado esquema de tratamento (Figura 4.2). A janela 
terapêutica corresponde ao espaço entre as curvas de resposta tumoral e do tecido são, 
descrevendo a diferença entre o controlo tumoral e a dose de tolerância. Por outro lado, 
a resposta tumoral para um determinado nível de dano no tecido são, é designada por 
índice terapêutico. 






Figura 4.2 Índice terapêutico e janela terapêutica. Adaptado de (76). 
4.1. Modelo Linear-Quadrático de sobrevivência celular 
 O modelo Linear-Quadrático (LQ) é, atualmente, o modelo de sobrevivência 
mais usado (76-78), tendo sido inicialmente utilizado como modelo empírico para o 
ajuste de danos em cromossomas provocados por radiação (79). No entanto, o modelo 
possui também uma base biofísica e pode ser desenvolvido considerando-se que os 
danos provocados pela radiação resultam de eventos imediatamente letais ou da 
interação complementar de eventos sub-letais (77). A propensão relativa para os danos 
letais serem derivados a partir destes dois processos alternativos reflete-se nos dois 
coeficientes de radiosensibilidade, caraterísticos deste modelo: α (eventos letais) e β 
(eventos sub-letais).  
 Para uma dose única (d), o número total de lesões letais produzidas, L, é dado 
por: 
 2ddL    (4.1) 
 Utilizando a distribuição de Poisson, a fração de sobrevivência, S, após uma 
dose, d, expressa-se como (Figura 4.3): 
  2exp ddS    (4.2) 
 
                                                                                  






Figura 4.3 Curva de sobrevivência de células expostas a radiação. Para raios X (radiação 
esparsamente ionizante), a curva de dose-resposta tem um declive inicial linear, seguido de uma 
curvatura. Os dados experimentais são ajustados ao modelo LQ. Adaptado de (80). 
 Considerando que cada fração sucessiva num esquema multi-dose é igualmente 
efetivo, o efeito, E, de n frações podem ser expressas da seguinte forma: 
       DdDddnSnSE n   2lnln  (4.3) 
onde D=nd é a dose total de irradiação do esquema fracionado. 
 A magnitude de β relativamente a α também determina o aumento do efeito com 
o aumento da dose por fração. As componentes da morte celular que são proporcionais à 
dose e ao quadrado da dose são iguais se: 
  /2  ddd  (4.4) 
4.2. Fracionamento e isoefeito 
 O objetivo da radioterapia é produzir um grande efeito ao nível da resposta 
tumoral e, por outro lado, o menor efeito possível nos tecidos sãos. Esquemas multi-
frações são normalmente utilizados em radioterapia convencional. Os fatores biológicos 
que influenciam a reposta tanto dos tecidos sãos, como dos tumores, em radioterapia 
fracionada constituem os 5 Rs da radioterapia (76, 81): 
 Reparação: recuperação celular dos danos sub-letais durante as horas após o 
tratamento; 
 Redistribuição: as células que sobrevivem à primeira dose de radiação podem 
encontrar-se numa fase mais resistente do ciclo celular e, umas horas depois, 
progredir para uma fase mais sensível; 





 Repopulação: durante um esquema de tratamento prolongado, as células que 
sobrevivem à radiação podem proliferar, aumentando o número de células que 
têm que ser mortas; 
 Reoxigenação: num tumor, as células que sobrevivem a uma primeira dose de 
radiação podem encontrar-se hipóxicas mas, após o tratamento, o fornecimento 
de oxigénio melhora, aumentando a sua radiosensibilidade; 
 Radiosensibilidade global das células a um determinado esquema de 
fracionamento. 
 
 Dividindo-se a dose em diversas frações torna possível poupar os tecidos sãos 
devido à reparação dos danos sub-letais entre frações. Ao mesmo tempo, a divisão da 
dose aumenta os danos no tumor devido à reoxigenação e redistribuição das células em 
fases radiosensíveis do ciclo celular. No entanto, um prolongamento excessivo do 
tempo de tratamento, permitirá a repopulação das células tumorais sobreviventes. Os 
padrões típicos de fracionamento são os seguintes: 
 Convencional: 2 Gy por dia, cinco tratamentos por semana; 
 Hiperfracionamento: frações inferiores a 2 Gy; 
 Hipofracionamento: frações superiores a 2 Gy; 
 Fracionamento acelerado: mais de 10 Gy por semana; 
 Fracionamento prolongado: menos de 10 Gy por semana, administrados ao 
longo de um tempo superior ao convencional. 
 
 Para determinar a variação da dose total de irradiação quando se varia a dose por 
fração, utiliza-se a BED derivada da equação ((4.3): 
    //1/ dDEBED   (4.5) 
 Considerando que não há repopulação, a BED representa a dose física necessária 
para produzir um determinado efeito se a dose fosse administrada por doses por fração 
infinitamente pequenas. É uma medida da dose biológica administrada por uma dada 
combinação de dose por fração e dose total a um dado tecido caraterizado por uma 
determinada razão α/β.  
 Para uma dada razão α/β, a mesma BED pode ser obtida para esquemas de 
fracionamento diferentes, mas isoefetivos (Figura 4.4). Assim, um esquema com dose 
por fração d1 e dose total isoefetiva D1 é equivalente ao efeito biológico de um esquema 
com dose por fração d2 e dose total D2 (82): 
 





















D  (4.6) 
 





 Para um tecido que recebe uma dada dose uniforme de radiação e sofre ao 
mesmo tempo de repopulação, a BED é dada por (83-85): 
     kTTkdDBED   //1  (4.7) 
onde k, em unidades de Gy/dia, é a dose biológica por dia necessária para compensar a 
repopulação das células tumorais, T é o tempo total de tratamento e Tk o tempo a partir 










onde Tpot é o tempo de duplicação potencial dos clonogénios durante o tratamento. 
4.3. Os valores da razão α/β 
 A razão α/β é um dos principais fatores determinantes do efeito biológico. Como 
já referido, α (em unidades de Gy
-1
) e β (em unidades de Gy
-2
) são os dois coeficientes 
do modelo LQ, correspondendo à medida do declive inicial e da curvatura, 
respetivamente, da curva de sobrevivência celular. O valor da razão α/β (em unidades 
de Gy) é normalmente mais elevado para os tumores do que para os tecidos de resposta 
tardia (76). Para tecidos de resposta aguda, que expressam os danos dentro de um 
período de dias a algumas semana após o irradiação, a razão α/β é de 7 a 20 Gy. Para 
tecidos de reposta tardia, cujos danos se manifestam após alguns meses ou anos, esta 
razão é de 0,5 a 6 Gy. A resposta ao fracionamento de tumores bem oxigenados é 
similar à dos tecidos sãos de resposta aguda, por vezes com um α/β ainda maior. 
 A diminuição da dose por fração ou taxa de dose expressa como uma redução do 
efeito biológico tem um efeito maior para tecidos com α/β mais baixo (Figura 4.4). 
Desta forma, os tecidos de resposta tardia, comparativamente com os tumores, 
apresentam menos efeito com doses por fração mais pequenas ou baixas taxas de dose, e 
vice-versa.   






Figura 4.4 A - A irradiação fracionada sobrepõe-se à curva de sobrevivência. Efeito do valor da 
razão α/β para uma dose por fração de 2 Gy (linha contínua) e de 3 Gy (linha descontínua). B - 
curvas da dose física necessária para produzir uma BED constante de 100 Gy para diferentes 
valores de razão α/β. Adaptado de (76). 
4.4. Braquiterapia e o efeito da taxa de dose 
 Os princípios radiobiológicos da BT são essencialmente os mesmos da EBRT. 
No entanto, os altos gradientes de dose subjacentes ao tratamentos de BT originam uma 
relação mais complexa entre os aspetos físicos e biológicos (86, 87).  
4.4.1. Efeito da taxa de dose devido à proliferação 
 A baixas taxas de dose, quando a taxa de mortalidade é comparável à taxa de 
proliferação celular, o fenómeno torna-se uma simples competição entre divisão e morte 
celular. Esta competição favorecerá o processo com uma maior taxa de dose, 
aumentando-se a eficácia anti-celular. Em BT, os efeitos na repopulação das taxa de 
dose acima de 1 cGy/min podem ser ignorados, mas abaixo deste patamar, estes serão 
substanciais tanto nos tumores, como nos tecidos sãos de resposta aguda (76).  
4.4.2. Efeito da taxa de dose devido à reparação 
 Os danos sub-letais no ADN podem ser reparados, desde que seja permitido um 
tempo suficiente para tal. Contudo, se ocorrerem danos sucessivos antes que os 
primeiros sejam reparados, poder-se-ão produzir danos letais. Se a taxa de dose for 
suficientemente alta, o ritmo das lesões produzidas será muito maior que o da reparação 
celular. Por outro lado, se a taxa de dose for muito elevada a sobrevivência deixa de 
depender da taxa de dose, uma vez que a reparação deixa de poder competir com a 
produção de lesões. A sobrevivência também deixa de depender da taxa de dose se esta 
for muito baixa, pois o efeito da reparação fica mascarado com a proliferação celular. 
 O período de semireparação para tecidos de mamíferos encontra-se, 
normalmente, entre 0,5 e 3h (76), mas pode ser superior para efeitos no sistema nervoso 





central, como a mielopatia (88). Há ainda evidência de que o período de semireparação 
é mais curto em tumores do que nos tecidos sãos de resposta tardia (89). Assumindo que 
o processo de reparação é exponencial, a taxa de reparação, µ, relaciona-se com o 





  (4.9) 
 Em EBRT convencional (frações com intervalos de 24h) os danos sub-letais 
remanescentes após cada fração são essencialmente reparados na totalidade no tempo de 
administração da fração seguinte. No entanto, nos tratamentos de LDRBT os 
mecanismos de reparação funcionam em competição com a indução de dano causado 
pelo próximo dano na irradiação em curso. 
4.4.3. Dose biológica efetiva em braquiterapia de baixa taxa de dose 
 A BED, introduzida na secção 4.2 é muito útil na intercomparação da 
efetividade biológica de diferentes tipos de tratamentos. Administrada a um tumor 
durante um tratamento por radiação, a BED é calculada como: 
 
BRFRETDBED   (4.10) 
onde TD é a dose física total administrada e RE o fator de efetividade relativa e que 
corresponde à parcela   //1 d  na equação (4.7) (77, 78).  BRF é o equivalente 
biológico da repopulação tumoral que ocorre durante o tratamento (84, 90). Para 
implantes permanentes, o decaimento físico das fontes radioativas afeta diretamente a 
taxa de produção de danos letais e sub-letais, tendo um impacto direto na RE destes 
tratamentos. Para um decaimento radioativo constante, λ, e ignorando os efeitos de 
repopulação, RE é dada por (91): 
 





RE  (4.11) 
onde R0 é a taxa de dose inicial do implante e λ a constante de decaimento do 




0RTD   (4.12) 
 Na presença de repopulação finita, o fator BRF depende da dose biológica 
necessária para compensar a repopulação diária definida na equação (4.8), k, e do tempo 
efetivo de tratamento, Tef: 






efTkBRF   (4.13) 
 O Tef é o tempo efetivo no qual ocorre repopulação, que em EBRT corresponde 
ao tempo total de tratamento. Em tratamentos com implantes permanentes o Tef é 
















efT  (4.14) 
 Considerando que o tempo total de tratamento em LDRBT é igual a Tef, TD e RE 

























































4.5. Dose uniforme equivalente 
 O conceito de dose uniforme equivalente (EUD) foi referido pela primeira vez 
por Nimierko (1997) (14) para EBRT, fornecendo um método para a avaliação de 
distribuições de dose não uniformes com base em modelos de sobrevivência de 
clonogénios. Este conceito é definido como a dose radiobiológica efetiva que, se 
administrada uniformemente, resultaria no mesmo efeito biológico da distribuição não 
uniforme. 
 O conceito foi mais tarde generalizado para a avaliação de tecidos sãos (94, 95). 
Tal como para os tumores, a EUD para os tecidos sãos relaciona a dose biológica 
equivalente que, se administrada uniformemente, levaria à mesma NTCP, que a 
distribuição de dose não uniforme. Aqui, a NTCP é calculada com base no modelo de 









  Utilizando o dDVH de uma dada distribuição, Nimierko (1999) (94) propôs 

















onde N é o número de elementos no dDVH, vi é a fração de volume do órgão que recebe 
uma dose Di e a um parâmetro específico do tecido que descreve o efeito de volume. O 
parâmetro a é negativo para tumores e positivo para tecidos sãos. 
 Nos tratamentos de BT as distribuições de dose são altamente não uniformes e a 
dose média não reflecte a efetividade biológica. Desta forma, alterações nas 
distribuições de dose a ocorrerem acima ou abaixo da dose média levam à alteração dos 
resultados. Para além disto, os tratamentos de BT, como já referido, são muito afetados 
por fatores como a taxa de dose, reparação de danos sub-letais e proliferação dos 
clonogénios. Li e Wang (98) formularam a EUD como o valor numérico para um 
qualquer esquema de tratamento com respeito à EBRT administrada em frações de 2 
Gy, permitindo a comparação de diferentes modalidades de radioterapia. Para tumores, 










onde α e β são os parâmetros do modelo LQ, γ é taxa de repopulação tumoral efetiva 
(ϒ=ln(2)/Tpot); Tpot é o tempo de duplicação potencial das células tumorais e d a dose por 
fração (d=2 Gy).  
 Para EBRT, a fração de sobrevivência S descrita com o modelo LQ para ter em 
conta os efeitos de repopulação é dada por: 
  n4,1dndnexpS 2   (4.19) 
onde n é o número de frações administradas. 
 Em LDRBT é incluído um fator de protração, GBT, para ter em conta a reparação 
de danos sub-letais, com os parâmetros definidos na secção 4.4.3, equações (4.14) e 
(4.15) (91, 92): 
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 A fração de sobrevivência para LDRBT é dada da seguinte forma: 
  ef2 T4,1TDGTDexpS   (4.21) 
 De forma a ter em conta as heterogeneidades nas distribuições de dose, 
especialmente nos tratamentos de LDRBT, a fração de sobrevivência total, S, é 









onde S é a média ponderada das frações de sobrevivência dos N sub-volumes quase-
homogéneos do alvo e vi o voxel de dose fracional Di no dDVH. 
 Para a combinação das modalidades de EBRT e LDRBT, a fração de 
sobrevivência total, ST, é dada por (98): 
  'exp TSSS LDRBTEBRTT    (4.23) 
A distribuição de Poisson é usada para a avaliação da TCP a partir da ST : 
  TSKTCP  exp  (4.24) 
ou, utilizando o conceito da BED: 
   BEDexpKexpTCP   (4.25) 
onde K é o número de clonogénios tumorais. 
 Para os tecidos sãos, utiliza-se a equação (4.17) para o cálculo da gEUD (12, 94, 
95, 98). Luxton et al. (99) obtiveram uma aproximação analítica ao modelos 
fenomenológico de Lyman-Kutcher-Burman (96, 97) para o cálculo da EUD para uma 


















se u <0 
 




























se u >0 
 
onde u é uma expressão do modelo de Lyman (96) dada por: 










  (4.27) 
onde m é um parâmetro adimensional e TD50 a dose total no órgão para a qual a NTCP é 
50%. O parâmetro k foi deduzido por Luxton et al. (2008) (99) através do ajuste à 
equação de Lyman. 
 Através das equações (4.18) e (4.24) e dos parâmetros da Tabela 4.1, foi 
determinada a TCP em função da EUD para o carcinoma da próstata para os três grupos 
de risco (K1, K2 e K3 da Tabela 4.1). As equações (4.26) e (4.27) foram utilizadas para a 
determinação da NTCP do reto em função da gEUD também com recurso aos 
parâmetros apresentados na Tabela 4.1, substituindo-se D por gEUD na equação (4.27). 
Este resultados são apresentados no Apêndice A, Tabela A e, graficamente, na Figura 
A. 
4.6. Parâmetros do modelo LQ para o carcinoma da próstata 
 Ao longo da execução deste projeto foi efetuado um estudo dos parâmetros do 
modelo LQ para o carcinoma da próstata, com especial destaque para a razão α/β, dado 
ser um parâmetro de grande controvérsia na literatura da área. Este estudo encontra-se 
publicado na revista Medical Physics, com o título What do we know about the α/β for 
prostate cancer? (4).  
 Os tumores humanos apresentam, de um modo geral, valores elevados de α/β 
(tipicamente 10 Gy). No entanto, o adenocarcinoma da próstata apresenta índices de 
marcação (LI) baixos (< 3%) e um Tpot médio de 42 dias (100, 101), o que resulta numa 
baixa proporção de células em proliferação. Por este motivo, é de esperar que o 
carcinoma da próstata responda a alterações no fracionamento da mesma forma que um 
tecido são de resposta tardia (6).  
 A primeira evidência de que o carcinoma da próstata apresenta um valor de α/β 
baixo vem de um estudo de Brenner e Hall em 1999 (102). Neste, foram analisados dois 
conjuntos de dados de controlo bioquímico (um de EBRT e outro de LDRBT com 
implantes de Iodo-125) segundo o modelo LQ. O ajuste dos dados ao modelo resultou 
num α/β de 1,5 Gy [95% IC 0,8; 2,2]. Mais tarde, em 2001, Fowler et al. (103) 
atualizaram a comparação e análise de Brenner e Hall (102) com uma revisão de 17 
artigos de resultados clínicos de EBRT e implantes de Iodo-125 e Paladio-103, obtendo 
um α/β de 1,49 Gy [95% IC 1,25; 1,76]. Chappell et al. (104) adicionaram os resultados 
clínicos de pacientes tratados com EBRT hipofracionada de Lukka et al. (105) ao estudo 
de Fowler et al. (103), obtendo um α/β  de 1,44 Gy [95% IC 1,22; 1,76], consistente 
com o primeiro resultado. Por outro lado, King e Fowler (106) apresentaram uma 
derivação analítica simples do α/β considerando somente a equivalência dos resultados 
clínicos de EBRT e LDBT no tratamento do cancro da próstata localizado, sem ajustes a 
dados clínicos. Da aplicação do formalismo LQ, obtiveram um α/β de, 





aproximadamente, 1,8 Gy considerando implantes de Iodo-125 e de 2 Gy com Paladio-
103. 
4.6.1. Efeito da heterogeneidade tumoral 
  King e Mayo (107) fizeram algumas observações ao trabalho de Brenner e Hall 
(102) devido à baixa radiosensibilidade obtida por estes (α = 0,036 Gy
-1
), resultando 
num número muito baixo de clonogénios (15,3 com o conjunto de dados de LDRBT e 
entre 53,4 e 302,3 com o de EBRT). King e Mayo (107) argumentaram que estes 
valores não têm relevância biológica e que são inconsistentes entre os resultados de 
LDRBT e EBRT. Propuseram então que um tumor sólido deveria consistir numa 
população heterogénea de clonogénios com um espetro de radiosensibilidades, obtendo 
um α/β  de 4,96 Gy [95% IC 4,1; 5,6]. Brenner e Hall (108) responderam com um 
modelo LQ totalmente heterogéneo, no qual tanto α, como β, são representados por 
distribuições Gaussianas independentes, resultando num α/β de 2,1 Gy. 
4.6.2. Efeito da efetividade biológica relativa, heterogeneidade da dose de 
LDRBT, repopulação e tempo de reparação 
 Dale e Jones (109) criticaram os trabalhos de Brenner e Hall (108) e Fowler et 
al. (103) por não terem em conta a efetividade biológica relativa (RBE) da radiação 
emitida pelos implantes de Iodo-125 e Paladio-103. A contribuição da RBE resulta num 
aumento da BED (93, 110) e deverá encontrar-se entre 1,2 e 2,1 para as fontes de Iodo-
125 (111-115) e entre 1,6 e 2,3 para as de Paladio-103 (113-115). Chappell et al. (116) 
recalcularam a estimativa de Fowler et al. (103) combinando RBEs de (1,00; 1,20; 1,45) 
e (1,00; 1,20; 1,60; 1,75) para as fontes de Iodo-125 e Paladio-103, respetivamente. Os 
resultados apresentam valores de α/β entre 0,68 [95% IC 0,57; 0,79] e 1,81 [95% IC 
1,51; 2,15], considerando só estimativas com T1/2 positivos. 
 De forma a avaliar a sensibilidade da razão α/β à heterogeneidade das 
distribuições de dose de implantes de Iodo-125, assim como a um conjunto de 
parâmetros radiobiológicos, Lindsay et al. (117) compararam as TCPs de EBRT e 
LDRBT para diferentes valores de α, Tpot, RBE e dose total de EBRT. Concluíram que, 
tendo em conta as heterogeneidades na dose e a variação inter-pacientes, o valor de α/β 
aparece subestimado e pode ir até 12 Gy. Aumentando os valores da RBE e Tpot, 
verificaram uma diminuição no α/β. A máxima variação ocorreu para as variações na 
RBE, onde alterações entre 1,0 e 1,4 deste parâmetro, resultaram numa diminuição de 
7,2 Gy no α/β. 
 Wang et al. (118) aplicaram o modelo LQ aos dados clínicos de Fowler et al. 
(103) e a um novo conjunto de dados (119), mas tendo em consideração os efeitos da 
taxa de dose, reparação de danos sub-letais e proliferação dos clonogénios, obtendo uma 
razão α/β de 3,1 ± 0,5 Gy. Também Kal et al. (120) tiveram em conta os efeitos da 
repopulação, mas adicionaram a contribuição do edema resultante da inserção das 





sementes radioativas na próstata. A reanálise dos dados clínicos de Fowler et al. (103) 
originou um α/β  entre 3,1 e 3,9 Gy.  
 Nickers et al. (121) utilizaram os dados de 328 pacientes tratados com EBRT e 
boost de LDRBT ou HDRBT. A equivalência na dose foi estabelecida assumindo um 
α/β de 3 Gy e um T1/2 de 1,5h e determinada a equivalência no controlo bioquímico 
entre os dois grupos. O ajuste dos dados resultaram num α/β de 3,41 Gy [95% IC 2,56; 
2,26] e T1/2 de 1,9h e, também, num α/β de 5,87 Gy [95% IC 4,67; 7,07] para um T1/2 de 
1,5h.  
4.6.3. Contribuição dos boosts de HDRBT 
 De forma a ultrapassar as incertezas inerentes à combinação de diferentes 
conjuntos de dados (diferentes distribuições de dose, dados provenientes de diferentes 
instituições, diferenças nos RBEs dos implantes permanentes), Brenner et al. (122) 
analisaram os resultados de tratamentos de EBRT com boost de HDRBT com diversos 
fracionamentos. A análise envolveu modelos de cura tumoral com base na distribuição 
de Poisson em combinação com o formalismo LQ, resultando num α/β de 1,2 Gy [95% 
IC 0,03; 4,1]. Mais tarde Wang et al. (123) reanalisaram os mesmo resultados, mas com 
um follow-up mais prolongado, permitindo uma maior maturidade e estabilidade dos 
dados, obtendo uma razão α/β de 3,1 Gy [68% IC 1,5; 5,7].  
 Williams et al. (124) utilizaram os resultados clínicos de um total de 3756 
pacientes que realizaram EBRT com diferentes fracionamentos e 185 pacientes com 
boost de HDRBT de forma a aumentar a precisão dos resultados. Usando a falência 
bioquímica como endpoint, obtiveram um α/β de 2,6 Gy [95% IC 0,9; 4,8]. 
4.6.4. Dados de EBRT 
 Estimativas recentes do α/β do carcinoma da próstata utilizando somente dados 
de EBRT com diferentes fracionamentos, resultaram também num baixo valor para este 
parâmetro. Proust-Lima et al. (125) utilizaram as medidas de PSA de 5093 pacientes 
com cancro localizado tratados com EBRT, associando a dose total e a soma dos 
quadrados das doses por fração com o aumento do PSA a longo prazo. Obtiveram um 
valor de 1,55 Gy [95% IC 0,46; 4,52]. Mirabell et al. (126, 127) reuniram os dados de 
5969 pacientes tratados com fracionamento convencional (40%) e hipofracionamento 
(60%). Utilizando como endpoint a definição Phoenix de doença livre de recidiva 
bioquímica, calcularam uma razão α/β de 1,4 Gy [95% IC 0,9; 2,2]. Leborgne et al. 
(128), com recurso a um método similar, obtiveram um valor de 1,86 Gy [95% IC 0,7; 
5,1].  
4.6.5. Influência da hipóxia e contribuição dos estudos in vitro 
 Nahum et al. (129) propuseram um modelo de TCP que incorpora tanto a 
variação da radiosensibilidade intrínseca inter-pacientes, como o efeito da hipóxia, em 
conjunto com valores médios de radiosensibilidade (α e β) de linhas celulares do cancro 





da próstata, obtendo uma razão α/β entre 8,5 Gy (células bem oxigenadas) e 15,5 Gy 
(células hipóxicas). Carlson et al. (130) criticaram o trabalho de Nahum et al. (129) por 
não terem tido em consideração os efeitos da taxa de dose. Um total de dez conjuntos de 
dados de seis linhas celulares foram reanalisados por Carlson et al. (130) com correção 
para os efeitos de taxa de dose. As estimativas de α/β resultaram em valores entre 1,1 e 
6,29 Gy com uma média geométrica de 3,3 Gy e desvio padrão entre 1,9 e 5,8 Gy. 
4.6.6. Estimativas a partir de resultados de hiperfracionamento 
 Bentzen e Ritter (131) aplicaram um método para a determinação do α/β para 
dois regimes não isoefetivos a partir da inclinação das curvas de dose-resposta aos 
resultados de hiperfracionamento (1,2 Gy duas vezes por dia) vs fracionamento 
convencional (2 Gy por dia) de Valdagni et al. (132). A estimativa resultou num α/β de 
8,3 Gy [95% IC 0,7; 16].  
4.6.7. Estimativas a partir de ensaios aleatórios de hipofracionamento 
 Lukka et al. (105, 133) efetuaram um ensaio aleatório de pacientes tratados com 
20 frações de 2,62 Gy vs 33 frações de 2 Gy de EBRT. Aplicando o mesmo método de 
Bentzen e Ritter (131), obtiveram um α/β de 1,12 Gy [95% IC -3,3; 5,6 Gy]. Noutro 
ensaio aleatório de hipofracionamento, Yeoh et al. (134-136) compararam esquemas de 
20 frações de 2,75 Gy com 32 frações de 2 Gy, para um total de 217 pacientes, obtendo 
um α/β de 0,65 Gy [95% IC -1,4; 2,8], a partir da inclinação das curvas de dose-
resposta. 
4.6.8. Parâmetros utilizados no trabalho 
 A Figura 4.5 representa um resumo dos valores publicados para a razão α/β do 
carcinoma da próstata e correspondentes intervalos de confiança a 95%. Dado o elevado 
número de estudos a indicarem um valor baixo mas, apesar disso, não consistente para o 
α/β do carcinoma da próstata, optou-se por utilizar uma média aritmética dos diversos 
resultados, que resultou num valor de 2,73 Gy com um desvio padrão de 1,96 Gy 
(4).(137, 138) 






Figura 4.5 Resumo dos valores da razão α/β da literatura e correspondentes intervalos de confiança 













































































































































































































































































































Média aritmética dos 
valores de α/β da 
literatura (2,73 Gy)





 Na Tabela 4.1 encontram-se resumidos os parâmetros físicos e radiobiológicos 
utilizados na execução deste trabalho. 
Tabela 4.1 Parâmetros físicos e radiobiológicos utilizados para o carcinoma da próstata e reto.  
Parâmetro Valor Referência 
λ (Iodo-125) 0,00048 h
-1 
 
 Próstata  
a -10 (95) 
α 0,15 Gy
-1 (118) 
Tpot 42 dias, 1008 h (100, 101) 
µ 2,6 h
-1 (118) 




1,6 x 106 células (grupo de pacientes de baixo risco) 
3,0 x106 células (grupo de pacientes de risco intermédio) 
1,1x107 células (grupo de pacientes de alto risco) 
(118) 
k 0,8154 (99) 
 Reto  
α/β 5,4 Gy (139) 
µ 0,6 h
-1 (140) 
a 4,3 (141) 
m 0,19 (141) 




Capítulo 5 Modelação e simulações por métodos de Monte 
Carlo 
 
 As origens dos métodos de MC remontam à Segunda Guerra Mundial, tendo 
como motivação o estudo do transporte de radiações para o desenvolvimento de armas 
nucleares. É assim um método estatístico que permite a realização de integrações 
numéricas. Na simulação do transporte de fotões e eletrões através de meios 
volumétricos faz uso do conhecimento das distribuições de probabilidade que 
descrevem as interações individuais destas partículas na matéria, de modo a simular as 
trajetórias aleatórias das partículas individuais. Acompanhando-se as quantidades físicas 
de interesse para um elevado número de partículas simuladas, obtém-se a informação 
necessária acerca das quantidades médias.   
 Utilizados em conjunto com fantomas de voxel, que permitem reproduções 
virtuais realistas do corpo humano, possibilitam prever distribuições de dose em 
diferentes órgãos e tecidos para radioterapia. Neste trabalho, recorreu-se à segmentação 
de tomografias computorizadas pélvicas, para a previsão das doses na próstata e reto 
com EBRT e LDRBT através do código de simulação MCNPX (Monte Carlo N-
particle extended).  
 Este capítulo começa por rever a história das simulações de MC. Aborda depois 
os princípios das simulações de MC, nomeadamente os conceitos de números aleatórios 
e integração numérica e a forma como o método se aplica à radioterapia e dosímetria 
clínica. Passa-se então a especificar as caraterísticas do código utilizado e a forma como 
é efetuado o transporte dos fotões e eletrões. Revêem-se, finalmente, os tipos de 
fantomas virtuais disponíveis que reproduzem as caraterísticas do corpo humano para 
utilização em conjunto com as simulações e previsão das deposições de energia. 
5.1. História das simulações de Monte Carlo 
 O início da simulação de Monte Carlo remonta à Segunda Guerra Mundial 
(142). O Projeto Manhattan de pesquisa e desenvolvimento que produziu as primeiras 
bombas atómicas fez surgir uma urgência significativa na compreensão da fissão 
nuclear e criação de materiais nucleares especiais. Isto coincidiu com a construção do 
primeiro computador eletrónico (Figura 5.1) em 1946 na Universidade da Pensilvânia 
em Filadélfia sob a liderança do físico John Mauchly e do engenheiro Presper Eckert.  






Figura 5.1 ENIAC (Electronic Numerical Integrator and Computer): Primeiro computador digital 
eletrónico criado em 1946 pelos cientistas norte-americanos, John Mauchly e Presper Eckert 
(http://ftp.arl.mil/ftp/historic-computers/). 
 Stanislaw (Stan) Ulam (Figura 5.2), outro cientista de Los Alamos, participou 
também na reunião final de apresentação do projeto. Este observou que o novo 
computador eletrónico poderia ser utilizado na realização da amostragem estatística, 
caída em desuso devido à morosidade dos cálculos. Von Neuman, interessado na 
sugestão de Ulam, preparou um esboço de uma abordagem estatística para resolver o 
problema de difusão de neutrões. Metropolis, começou a explorar o novo método de 
simulação sugerindo o nome de Monte Carlo (o tio de Ulam tinha o hábito de pedir 
dinheiro à família para ir a Monte Carlo, no Principado do Mónaco). 
 
Figura 5.2 Stam Ulam: Matemático polaco-americano. Trabalhou no Laboratório Nacional de Los 
Alamos. Participou no projeto Manhattan e originou o desenho das armas termonucleares Teller-
Ulam. Foi um dos inventores no método de Monte Carlo (http://www.lanl.gov/about/history-
innovation/index.php?story_id=40&page_num=1&row_num=0&photo_id=384). 
 





 Para a simulação inicial, Von Neumann sugeriu um núcleo de material físsil 
rodeado por uma cápsula de material denso (tamper ou refletor de neutrões), para a 
simulação de histórias de neutrões à medida que passam por diferentes interações (a 
Figura 5.3 mostra um processo típico de fissão nuclear). Assumindo uma distribuição 
espacial e em velocidade inicial dos neutrões, a ideia seria seguir o desenvolvimento de 
um número elevado de cadeias de neutrões individuais, como consequência da 
dispersão, absorção, fissão e fuga. 
 
Figura 5.3 Processo de fissão nuclear: um neutrão colide com o núcleo do material físsil (por 
exemplo U-235). Este fica instável e divide-se em dois produtos de fissão menores e mais leves que 
se desintegram libertando energia sob a forma de raios gama e neutrões. Este neutrões podem 
originar novas fissões noutros núcleos físseis disponíveis, desencadeando uma reação em cadeia 
(http://visual.merriam-webster.com/science/chemistry/matter/nuclear-fission.php). 
 De modo a amostrar as funções de densidade de probabilidade associadas a estas 
interações, von Neumann criou um algoritmo de geração de números pseudo-aleatórios, 
middle square method (143), substituído pelo esquema proposto por Lehmer (144) que 
gera todos os números aleatórios antes de se repetirem. O método Monte Carlo 
começou então a despertar o interesse de outros cientistas que publicaram uma série de 
artigos sobre algoritmos e a utilização do método para a simulação do transporte de 
partículas (145-148).  
5.2. Princípios das simulações de Monte Carlo 
 O MC é um método numérico para resolução de soluções ou para o cálculo de 
integrais com base na amostragem de números aleatórios. Descrevem-se em seguida os 
conceitos de amostragem de números aleatórios e integração numérica. 





5.2.1. Variáveis aleatórias e números aleatórios 
 Uma variável aleatória corresponde a um valor numérico para o tratamento 
matemático dos resultados, podendo ser discreta ou continua. O resultado do 
lançamento de um dado representa-se, por  exemplo, por uma variável aleatória discreta, 
ao passo que o tempo entre partículas emitidas por uma fonte radioativa, por uma 
variável aleatória contínua. Para uma dada variável aleatória, definem-se uma função de 
densidade de probabilidade e uma função de distribuição cumulativa. 
 Os algoritmos de MC utilizam um programa de computador, um procedimento 
ou sub-rotina chamada: gerador de números aleatórios (RNG). Dado que o resultado de 
um programa de computador é sempre previsível, os números gerados não são na 
realidade verdadeiramente aleatórios, pelo que o termo correto é números 
pseudoaleatórios. Para a resolução de um problema complexo é necessária uma grande 
sequência deste números pseudoaleatórios e, dentro da sequência, os números devem 
parecer independentes. Para tal, qualquer programa de teste estatístico deve mostrar que 
os números dentro da sequência não estão correlacionados e, qualquer código de 
computador, deve produzir o mesmo resultado com diferentes sequências - sequências 
pseudodeterministas ou pseudoaleatórias. A Figura 5.4 representa um exemplo de 
utilização de números aleatórios. 
 
Figura 5.4 Exemplo da utilização de números aleatórios: Coloca-se um circulo de área 
desconhecida dentro de um quadrado de área conhecida e adicionam-se pontos ao quadrado de 
forma aleatória. A percentagem de  pontos dentro do círculo deve aproximar-se à razão entre a 
área do círculo e a área do quadrado. 
 Um pseudo-RNG para simulações de radioterapia deve ter as seguintes 
caraterísticas: 
 O período da sequência deve ser grande o suficiente para que os resultados não 
sejam correlacionados; 











Existem diversos métodos para a geração de números aleatórios. Algoritmos com base 
na classe de RGNs designada por nos geradores lineares de congruência (LCG) têm 
sido utilizados por diversos códigos de MC para o transporte de partículas, tais como o 
MCNP devido às suas propriedades (150): 
 A sequência é determinística, pelo que simulações repetidas produzem 
resultados idênticos. 
 São muito rápidos, envolvendo apenas um número pequeno de operações 
aritméticas. 
 A inicialização é trivial e a informação de estado para especificação da 
sequência de uma história é pequena (uma palavra). 
 Existe um algoritmo simples para saltar para qualquer ponto na sequência 
aleatória. 
 Utilizando pelo menos 48 bits de precisão, o período é grande (>1014) e a 
correlação em série é negligenciável. 
 O algoritmo é robusto - não pode falhar. 
 Está bem documentado na literatura. 
 Lehmer (144) introduziu os LCG. Nestes, uma sequência de números inteiros I1, 
I2, I3, ...,  entre 0 e m - 1 é gerada pela relação de recorrência: 
   mmodcaII j1j  ,            c < m < Imax, (5.1) 
onde a é o multiplicador, c o incremento e m o módulo. I0 representa a semente e Imax o 
máximo inteiro representado por um computador (por exemplo, numa máquina binária 
com uma palavra de comprimento de 32 bits, o maior inteiro sem sinal é 2
32
-1 e o maior 
inteiro com sinal 2
31
-1). A função módulo determina o resto de aIj + c dividido por m 
(por exemplo, 35 mod 16  = 3). As razões (aIj + c)/m e Ij+1/m têm o mesmo resto, ou 
seja, Ij+1 é congruente a aIj + c mod m. Este método origina um inteiro pseudo-aleatório 
no intervalo [0, m-1]. Para converter para o intervalo [0, 1], utiliza-se a relação: η=I/m. 




e um multiplicador a de 16807, obtém-se um período 
de m - 1 (149). Um LCG com um período razoável é satisfatório para a maior parte das 
simulações físicas, uma vez que o sistema físico introduz aleatoriedade pela aplicação 
dos mesmo números aleatórios a diferentes processos físicos.  
 A título de exemplo, o LCG tradicional para o MCNP utiliza os seguintes 
valores para os parâmetros: a = 5
19
, c = 0, I0 = 5
19
, m = 48. O algoritmo tradicional de 
48 bits tem um período de 7 x 10
13
. A atualização para algoritmos LCGs de 63 bits e a 











5.2.2. Integração numérica 
 Uma função y=f(x) deverá ser integrada no intervalo [a,b], sendo a área A 





dx)x(fA  (5.2) 
  Se o integral não tiver solução analítica, pode aplicar-se um método numérico, 
tal como a integração de MC, tendo por base uma sequência de números aleatórios 
distribuídos uniformemente. Um número aleatório, η1, gerado uniformemente 
distribuído no intervalo [0,1] pode ser escalado para o intervalo [a,b]: 
   aab 11   (5.3) 
ou seja, ξ1 é uniformemente distribuído no intervalo [a,b]. 
 Numa primeira estimativa, a área A1 pode ser determinada pelo retângulo dado 
pelo valor da função num ponto aleatório ξ1 e o comprimento do intervalo (Figura 5.5):  
    1fabA   (5.4) 
 
Figura 5.5 Gráfico à esquerda: área A calculada pela integração da função y=f(x) no intervalo [a,b]. 
Gráfico à direita:  Estimativa grosseira da área A dada pela área do retângulo    11 fabA   
(152). 
  Para melhorar a estimativa, repete-se uma segunda vez, efetuando a média das 
áreas das duas operações: 
 








  (5.5) 
Após N operações com N números aleatórios, obtém-se: 


























)x(f  (5.7) 
A incerteza da estimativa é dada por (153): 
 
 



















)x(f  (5.9) 
 A área AN converge para o integral A no limite N → ∞. A incerteza estatística 
depende de N/1 , pelo que esta é reduzida por um fator de 2 quando o número de 
pontos aleatórios N aumenta por um fator de 4. Este não é, portanto, um método 
eficiente em termos de tempo de cálculo.  
 Assumindo que se tem uma função  xf

 para ser integrada num volume V do 
espaço com D dimensões. São necessários pontos ou vetores aleatórios uniformemente 
distribuídos no volume V multidimensional. Como o volume V tem D dimensões, são 
precisos D números aleatórios para formar um ponto aleatório. Assim, precisam-se D x 
N números aleatórios para simular N pontos aleatórios, 21,...,

. O teorema básico da 
integração de MC é dado por (153): 
 
   

































 Para a resolução de problemas de radioterapia, como o cálculo de dose, é 
necessária esta integração numérica multidimensional para a resolução das equações do 
sistema de transporte acoplado de fotões e eletrões. O sistema diz-se acoplado porque os 
eletrões influenciam o transporte de fotões (bremsstrahlung) e vice versa (dispersão de 
Compton, absorção fotoelétrica, produção de pares). 





 O ponto aleatório do espaço multidimensional amostrado designa-se por história 
da partícula, isto é, todas as partículas secundárias geradas a partir de uma partícula 
primária. A Figura 5.6 apresenta um exemplo de uma história de partícula, mostrando 
esquematicamente o que acontece durante uma simulação de transporte de radiação por 
MC. 
 
Figura 5.6 Exemplo de uma história de partícula a começar com um fotão primário p (linhas 
contínuas) que gera fotões secundários p (linhas contínuas) e eletrões e
-
  (linhas a tracejado) e 
positrões  e
+
 (linhas a traço-ponto) via eventos de interações de Compton e produção de pares (152). 
 A simulação tem em conta a geometria do problema (cabeça do LINAC, 
fantoma anatomia do paciente, etc), assim como as secções eficazes para os meios de 
transporte. No exemplo da Figura 5.6 devem ser amostradas a distância ao primeiro 
local de interação da partícula primária (com base na secção eficaz do meio 
correspondente) e, no local de interação, o tipo de interação (neste caso, dispersão de 
Compton). Os parâmetros das partículas secundárias (energias e ângulos de interação) 
são determinados pela utilização de secções eficazes diferenciais e as correspondentes 
funções de distribuição de probabilidade. 
5.3. Simulações de Monte Carlo em radioterapia e dosimetria clínica 
 Para o cálculo de dose num paciente, as bases físicas do MC são 
conceptualmente mais simples relativamente aos algoritmos analíticos, uma vez que 
consistem numa simulação direta da realidade, não envolvendo aproximações 
complexas ou modelos de deposição de dose. Para a compreensão da técnica de MC, é 
apenas necessário o conhecimento da física das várias interações (por exemplo, um 
eletrão a libertar um fotão de bremsstrahlung) (154). 
 O elevado número de intereções sofridas pelos eletrões, fazem com que a 
simulação evento-a-evento não seja prática num computador atual. Berger (155) 





descreve, em 1963, a técnica da história condensada para o transporte de eletrões, que 
está na base dos códigos modernos de MC de transporte eletrão-fotão relevantes para a 
física médica. Numa simulação de história condensada, o efeito de multiplas interações 
com pequenas variações na energia e/ou direção, é combinado numa interação única, 
virtual, de grande efeito. O código ETRAN foi desenvolvido por Berger e Seltzer (156) 
com base nestas ideias que são agora a base do transporte de eletrões no código MCNP 
(157), mas foi o lançamento do código EGS4 em 1985 (158) que serviu de catalisador à 
utilização do método nos cálculos de dose de radioterapia. Apesar do código EGS ser 
ainda o mais utilizado em simulações de física médica, encontram-se disponíveis outros 
códigos, tais como PENELOPE e GEANT4, para além do MCNP. O MNCPX foi 
escolhido para as simulações deste trabalho, aproveitando-se a experiência do Grupo de 
Investigação de Proteção e Segurança Radiológica do C2TN/IST com a utilização deste 
código. 
 Tem-se mostrado, através de diversos estudos, que o MC permite o cálculo 
preciso de distribuições de dose para radioterapia clínica, particularmente em tecidos 
heterogéneos onde o efeito do transporte de eletrões não é tratado de forma precisa com 
algoritmos de dose convencionais (determinísticos) (154). No entanto, os longos tempos 
de cálculo associados às simulações de MC, têm tornado este método impraticável para 
a rotina da dosimetria clínica. Mesmo sem uma utilização direta nas dosimetria clínica, 
o MC representa um papel importante na planimetria dos tratamentos de radioterapia, 
uma vez que os kernels de deposição de energia utilizados nos algoritmos 
convolução/superposição têm sido calculados através de técnicas de MC. Fatores para 
protocolos de calibração do LINAC (154, 159), assim como o desenho de componentes 
das cabeças dos ALs, têm também sido derivados de simulações de MC (160, 161). Por 
outro lado, o desenvolvimento de códigos mais rápidos otimizados para radioterapia e 
processadores mais eficazes, têm permitido reduzir o tempo de cálculo e, muitos 
vendedores de sistemas de planeamento comerciais já têm soluções com base em 
métodos de MC (154). 
 Na gama de energias de interessa para EBRT (MeV), os fotões interagem com a 
matéria através de quatro processos principais: dispersão de Compton, produção de 
pares, efeito fotoelétrico e dispersão de Rayleigh (Figura 5.7). Os três primeiros 
transferem energia de um campo de radiação de fotões para eletrões. A dispersão de 
Rayleigh é elástica, não havendo perdas de energia. A dispersão de Compton é o 
processo dominante, apesar da produção de pares se tornar mais importante em energias 
mais elevadas e nos componentes de elevado Z da cabeça do LINAC (Figura 5.8). 
 






Figura 5.7 Processos de interação dos fotões com a matéria. Efeito fotoelétrico: o fotão transfere 
toda a sua energia para o eletrão orbital. O eletrão sai do átomo com energia cinética igual à 
diferença entre a energia do fotão incidente e a sua energia de ligação. Dispersão de Compton: 
Fotão de alta energia interage com um eletrão orbital. A energia transferida é partilhada entre o 
eletrão de recuo e o fotão disperdo. Produção de pares: Fotão com energia superior a 1,02 MeV 
passa próximo de um núcleo com elevado Z. O fotão interage com o núcleo, originando um par 
eletrão-positrão. Estas partículas aniquilam-se produzindo dois fotões de 511 keV. Dispersão de 
Rayleigh: Fotão interage com o átomo sem perda de energia, mas com alteração angular em 
direção. 
 
Figura 5.8 Importância relativa dos três principais tipos de interação dos fotões com a matéria. As 
curvas mostram os valores de Z do material em função da energia da partícula para a qual são 
igualmente prováveis dois tipos efeitos. 
 Quando os eletrões atravessam a matéria sofrem um grande número de 
interações elásticas e perdem energia através de dois processos principais: colisões 
inelásticas com átomos e moléculas e interações radiativas. As colisões inelásticas 
resultam em excitações e ionizações, com produção de eletrões secundários. As perdas 
de energia radiativa ocorrem na forma de bremsstrahlung e aniquilação de positrões e 
transferem a energia de volta aos fotões, originando o acoplamento dos campos de 
radiação dos eletrões e fotões.  
 Uma solução para o problema do transporte de partículas na matéria pode ser 
obtida por simulação analógica de MC, na qual todas as interações das partículas são 





simuladas. No entanto, esta simulação analógica não é prática para o transporte de 
partículas carregadas devido ao elevado número de interações que estas sofrem até 
serem localmente absorvidas. Por este motivo, os códigos de MC utilizam esquemas de 
histórias condensada para o transporte de partículas carregadas. 
 Esta técnica tem por base a observação de que a grande maioria das interações 
eletrónicas conduzem a variações muito pequenas na energia (são elásticas ou 
semielásticas) e/ou direção do eletrão. Este pequenos efeitos das interações podem ser 
agrupados em poucas histórias condensadas e o seu efeito cumulativo é tido em conta 
pela amostragem das alterações da energia, direção e posição a partir da distribuição de 
interações únicas (por exemplo, dispersão múltipla, poder de paragem etc.).  
 Berger descreveu duas classes de histórias condensadas. Na classe I todas as 
colisões são sujeitas a agrupamento. O efeito da criação de partículas secundárias acima 
de um determinado limiar de energia são tidas em conta pelo estabelecimento e 
transporte de um número apropriado de partículas secundárias, independentemente das 
perdas de energias que ocorrem na interação.  
 Num esquema de classe II as interações dividem-se em hard e soft. Os dois tipos 
de colisão distinguem-se por um limiar de perda de energia cinética, Ec. As colisões soft 
(transferência de energia < Ec) estão sujeitas a agrupamento, como na classe I. A 
mudança de direção da partícula devida a muitos ângulos pequenos é simulada por um 
único ângulo grande de dispersão múltipla.  As colisões hard (transferência de energia > 
Ec) são simuladas de forma analógica.  
 É ainda possível limitar a distância máxima percorrida numa história 
condensada, pelo que o final de uma história condensada é determinado pela dimensão 
do passo máximo ou pela próxima interação hard. A Figura 5.9 mostra a história 
completa de um eletrão simulado por dispersão múltipla. Os eletrões movem-se em 
linhas retas durante um passo de história condensada, mudando de direção entre limites 
do passo (Figura 5.9) ou devido a dispersão múltipla no fim do passo (Figura 5.10). 






Figura 5.9 Exemplo da história de uma partícula começando por um eletrão primário e
-
 (linha a 
tracejado) através de eventos de  dispersão múltipla, dispersão eletrão-eletrão de Moller e produção 
de bremsstrahlung, originando eletrões secundários e
-
 (linhas a tracejado) e fotões secundários p 
(linha contínua) (152). 
 
 
Figura 5.10 Comparação do percurso de um eletrão simulado através da técnica da história 
condensada e dispersão múltipla com o possível percurso real  do mesmo eletrão. Como resultado 
do transporte por história condensada, o comprimento do percurso simulado tem de ser corrigido e 
tem de ser em conta um deslocamento transversal (152). 
5.4. MCNPX 
 O primeiro código de MC desenvolvido em Los Alamos para o transporte de 
partículas foi o MCS em 1963 seguindo-se o MCN (Monte Carlo Neutron) em 1965 
(162). O MCN permitia a resolução de problemas de neutrões a interagir com a matéria 
numa geometria tri-dimensional e utilizava os dados físicos armazenados 
separadamente em bibliotecas. Em 1973 surge o código MCNG acoplando aos neutrões 
o tratamento de fotões de alta energia e, em 1977, o MCNP (na altura Monte Carlo 
Neutron Photon, agora Monte Carlo N-Particle), que permitia o tratamento de fotões 
até 1 keV. O MCNP3 foi lançado em 1983 escrito no padrão ANSI Fortran 77 e, em 
1990, o MCNP4 na versão UNIX que incluía algumas caraterísticas adicionais, entre 





elas o transporte de eletrões.  O MCNPX começou em 1994 como uma extensão do 
MCNP4B para todas as partículas e todas as energias (163). 
 O MCNP é um código de MC desenhado para seguir vários tipos de partículas 
numa vasta gama de energias (162). Permite a utilização em diversos modos de 
transporte: neutrão, fotão, eletrão, combinação neutrão/fotão, neutrão/fotão/eletrão, 
fotão/eletrão ou eletrão/fotão. As energias de fotão podem variar entre 1 keV e 100 GeV 
e, as de eletrão, de 1 keV a 1GeV. O ficheiro de input criado pelo utilizador contém 
informação sobre as especificações da geometria, a descrição do material e selecção das 
secções eficazes, caraterísticas da fonte de radiação, tipos de tallies e técnicas de 
redução de variância para melhoria da eficiência do cálculo. O código MCNPX foi 
criado como uma extensão do código MCNP para todas as partículas e energias (163). 
As simulações neste trabalho foram realizadas com o código MCNPX (versão 27a) e as 
tabelas de secções eficazes .p04 da biblioteca ENDF/B-VI.8 da National Nuclear Data 
Center (164), que têm por base a Evaluation Photon Data Library (EPDL97) (165). 
Estas tabelas contêm as secções eficazes para os efeitos de dispersão coerente, 
incoerente (Compton), efeito fotoeléctrico e produção de pares de 1 keV a 100 GeV 
para materiais de Z = 1 a 100.   
5.4.1. Especificação 
 O MCNPX trata a geometria, primariamente, em termos de regiões ou volumes 
(células geométricas) limitados por superfícies de primeiro ou segundo grau (163). As 
células são definidas por interseções, uniões e complementos de regiões, contendo ainda 
materiais definidos pelo utilizador. A Figura 5.11 mostra a união e interseção de duas 
regiões A e B representadas pelas regiões sombreadas. 
 
Figura 5.11 Esquerda: união de A com B (A:B ou "A" ou "B"). Direita: Interseção de A com B (A 
B ou "A" e "B"). 
 As superfícies são referidas em coordenadas cartesianas e, uma superfície é 
funcionalmente representada por f(x,y,z)=0. Cada superfície tem uma lado "positivo" e 
uma lado "negativo", pelo que um ponto no qual f(x,y,z) > 0, se posiciona do lado 
positivo e, um ponto no qual f(x,y,z) < 0, do lado negativo (Figura 5.12).  






Figura 5.12 Representação de uma superfície num eixo de coordenadas cartesianas perpendicular 
ao eixo dos ZZ.  O sinal "+" representa direção positiva em relação à superfície e, o sinal "-", 
direção negativa. 
 Superfícies como planos, esferas, cilindros e cones, entre outros, podem ser 
definidos por equações. Os tipos de superfícies, respetivas equações, mnemónicas que 
especificam o tipo de superfície e ordem de entrada no comando podem encontrar-se na 
Tabela 5-4 do MCNPX User's Manual Versão 2.6.0, Abril 2008, LA-CP-07-1473 (163). 
No exemplo da Figura 5.12, a mnemónica para o plano no eixo dos ZZ seria PZ, a 
equação geral de um plano Ax+By+Cz-D=0, pelo que, para uma superfície normal ao 
eixo dos ZZ, z-D=0.  
 É ainda possível definir superfícies como macrobodies. A superfície do 
macrobody é decomposta internamente em equações de superfícies. O espaço dentro de 
um macrobody é negativo com respeito à sua superfície. Exemplos de macrobodies são 
cubos, paralelepípedos, esferas, cilindros, prismas, entre outros. Na Tabela 5.1 
apresentam-se os tipos de macrobodies disponíveis no MCNPX (166). 
Tabela 5.1 Macrobodies disponíveis no MCNP 
Mnemonica Tipo de corpo 
BOX Caixa ortogonal orientada arbitrariamente 
RPP Paralelepípedo retangular 
SPH Esfera 
RCC Cilindro circular direito 
RHP ou 
HEX 
Cilindro hexagonal direito 
REC Cilindro elíptico direito 
TRC Cone truncado de ângulo direito 
ELL Elipsóide 
 





    A Figura 5.13 mostra um exemplo de um fantoma ORNL MIRD (Medical Internal 
Radiation Dose) criado por investigadores da Universidade de Hanyang na Coreia 
implementado a partir de macriobodies do MCNP. 
 
Figura 5.13 Secções coronal (esquerda) e sagital (direita) do fantoma ORNL MIRD a partir do 
visualizador de geometria do MCNP (167). 
5.4.2. Comandos de dados 
  
 Os comandos de dados mais comuns para aplicações em física médica são: tipo 
de problema, especificação da fonte, especificação das tallies e especificação dos 
materiais e secções eficazes (167). Só é permitida a utilização de um comando de dados 
com o mesmo número ou designações do tipo de partícula. Por exemplo, são aceites M1 
e M2, assim como CUT:N e CUT:P, mas não, dois M1 ou dois CUT:N. 
5.4.2.1. Tipo de problema: Comando Mode 
 O comando Mode especifica que partículas no problema devem ser criadas e 
seguidas da seguinte forma: MODE  x1  ...  xi, onde xi = N, para o transporte de neutrões, 
P, para o transporte de fotões e E para o transporte de eletrões ou positrões. Caso o 
comando MODE seja omitido, assume-se MODE N. 
5.4.2.2. Especificação dos materiais e secções eficazes 
 A especificação dos materiais que preenchem as células envolve os seguintes 
elementos: a) definição de um material único, b) a composição elementar e c) as tabelas 
de secções eficazes a serem usadas. O MCNPX identifica os isótopos e elementos pelo 
designado ZAID. Os elementos são identificados com um ZAID de 100 x Z (número 





atómico), adicionando-se a massa atómica, A, nos isótopos (ZAID = 100 x Z + A). O 
comando é dado da seguinte forma: 
Mn   ZAID1.##L FRAÇÃO1   ZAID2.##L FRAÇÃO2  ... 
onde Mn é o nome do comando para o material seguido pelo número, n, do material no 
comando. ZAID é o número atómico do material, Z, seguido pela massa atómica do 
isótopo. Opcionalmente, segue-se a extensão da biblioteca de dados na forma .##L 
(ponto, dois dígitos, uma letra). Como já referido, as simulações deste trabalho foram 
realizadas com recurso às tabelas de secções eficazes .04p da biblioteca ENDF/B-VI.8 
da National Nuclear Data Center (164), que têm por base a Evaluation Photon Data 
Library (EPDL97) (165). Uma lista completa das bibliotecas de bases de dados 
utilizadas em conjunto com o MCNPX pode ser encontrada na Tabela G-4 do  MCNPX 
User's Manual Versão 2.6.0, Abril 2008, LA-CP-07-1473 (163). A FRAÇÃO 
corresponde à fração atómica ou à fração de peso (se a entrada for dada como um 
número negativo). Segue-se um exemplo para a especificação de água (H2O), como 
material: 
M1 1001.04p  2  8016.04p   1                                               $ água, em frações atómicas 
M1  1001.04p -0.111898 8016.04p -0.888102                     $ água, em frações de peso 
5.4.2.3. Especificação da fonte 
 O MCNP permite a especificação de uma grande variedade de condições de 
fonte, com especificação das distribuições de probabilidade para as variáveis da fonte: 
energia, tempo, posição e direção e para outros parâmetros tais como células ou 
superfícies iniciais (162). Possibilita ainda a especificação da extensão geométrica da 
fonte.  
 A fonte e tipo de partículas de radiação são especificadas através do comando 
SDEF, contendo as variáveis e caraterísticas de todas as fontes no problema. 
Genericamente, define-se da seguinte forma: SDEF  fonte  variável = especificação. A 
especificação de uma variável da fonte é, normalmente, um valor explícito ou um 
número de distribuição. Só é permitido um tipo de partícula numa fonte SDEF. As 
variáveis de fontes mais comuns para a especificação do comando SDEF, encontram-se 











Tabela 5.2 Variáveis mais comuns usadas para a especificação geral da fonte SDEF (163). 
Variável Significado Pré-definição 
CEL Célula Determinado a partir da posição da partícula  
SUR Superfície SUR = 0 (a fonte corresponde a uma célula) 
ERG Energia (MeV) 14 MeV 
DIR μ, co-seno do ângulo entre 
VEC e a direção do voo das 
partículas 
Volume: μ distribuído uniforme entre [-1, 1] (fonte 
isotrópica) 
Superfície: p(μ)=2 μ para μ Є [0, 1] (distribuição co-
seno) 
VEC Vetor de referência para DIR Volume: necessário, a menos seja isotrópico 
Superfície: normal à superfície com sinal determinado 
por NRM 
NRM Sinal da superfície normal +1 
POS Ponto de referência para a 
amostragem da posição 
0,0,0 
RAD Distância radial da posição a 
partir de POS ou AXS  
0 
EXT Célula: distância a partir de 
POS ao longo de AXS 
Superfície: co-seno do ângulo a 
partir de AXS 
0 
AXS Vetor de referência para EXT e 
RAD 
Sem direção 
X Coordenada x de posição Sem X 
Y Coordenada y de posição Sem Y 
Z Coordenada z de posição Sem Z 
PAR Tipo de partículas que a fonte 
irá emitir 
1, n = neutrão se MODE N, N P, ou P E 
2, p = fotão se MODE P ou P E 
3, e = eletrão se MODE E 
4, f = positrão se MODE E 
 
 Há dois outros comando que são muitas vezes utilizados em conjunto com o 
SDEF: Source Information, SI, e Source Probability, SP. O SI define-se da seguinte 
forma:  
SIn opção I1   ...  Ik, 
onde, por pré-definição opção = H. O parâmetro n representa o número de distribuição 
(1-999) e deve ser consistente com o comando SDEF. O parâmetro opção indica a 
forma como valores Ii devem ser interpretados: H indica que os valores são fronteiras 
binárias para uma distribuição tipo histograma, para variáveis escalares; L, valores 
discretos para a variáveis da fontes; A, pontos onde se define uma distribuição de 
densidade de probabilidade; e S que se seguem números de distribuição. Os valores I1  ...  
Ik são os valores variáveis da fonte ou números de distribuição. 
 
 





 O SP define-se como:  
SPn opção P1  ...  Pk, 
 onde por pré-definição opção = D, ou  
SPn     f   a  b.  
Tal como no SI, n representa o número de distribuição (1-999) que deve ser consistente 
com os comandos SDEF e SI e, opção, a forma como os valores pi devem ser 
interpretados: D indica as probabilidades das secções para uma distribuição H ou L no 
comando SI correspondente; C probabilidades acumuladas das secções para uma 
distribuição H ou L; V é utilizado para distribuições em células e indica que a 
probabilidade é proporcional ao volume da célula. O valores P1  ...  Pk são as 
probabilidades das variáveis da fonte. No segundo formato apresentado,  f é um 
negativo que designa uma função pré-definida caraterizada por a e b. Na Tabela 5.3 
apresentam-se as funções analíticas pré-definidas usadas para a definição de uma função 
de densidade de probabilidade contínua para a variável da fonte: 
Tabela 5.3 Funções pré-definidas para a especificação de probabilidade da fonte 
Variável 
da fonte 
Número da função de 
parâmetros de entrada 
Descrição 
ERG -2   a Espetro de fissão de Maxwell 
ERG -3   a  b Espetro de fissão de Watt 
ERG -4   a  b Espetro de fusão Gaussiana 
ERG -5   a  Espetro de evaporação 
ERG -6   a  b Espetro de fusão Gaussiana de velocidade de Muir 




-21   a Lei da potência: p(x)=c|x|a 
DIR ou 
EXT 
-31   a Exponencial: p(μ)=ceaμ 
X, Y, ou Z -41   a  b Distribuição Gaussiana das coordenadas de posição 
x,y,z 
 
 A título de exemplo,  para a definição de uma fonte cilíndrica, como a usada 
para simulação da fonte de I-125 para a LDRBT (Figura 3.9), é necessário definir os 
seguintes parâmetros geométricos: POS, RAD, EXT e AXS (Figura 5.14). Para uma 
emissão de raios gama com o espetro de radiação da Tabela 7.3, tem-se: 
SDEF      ERG=D1    PAR=2    POS=0 0 0    RAD=D2    EXT=D3    AXS=0 0 1  
SI1  0.027202   0.027472   0.03098   0.03171   0.03549 
SP1 0.406        0.757         0.202       0.0439     0.0668 
SI2  0.025   0.025175 





SP2 -21      1 
SI3  0         0.28035 
SP3 -21      0 
 
 
Figura 5.14 Ilustração do exemplo da definição do comando SDEF do MCNP para uma fonte 
cilíndrica. 
 A posição, POS, no exemplo (Figura 5.14) ,é definida na origem do eixo. O raio 
da fonte, RAD, corresponde à distância entre o cilindro de prata e o limite do 
revestimento de AgBr/AgI (ver secção 3.2.1). A função de probabilidade do raio segue a 
lei da potência, com a = 1 (p(x)=c|x|
1
). A extensão, EXT, é dada pelo comprimento da 
fonte. A função de probabilidade do raio segue a lei da potência, com a = 0 (p(x)=c). O 
vetor de referência, AXS, representa a fonte cilíndrica com extensão definida ao longo 
do eixo dos ZZ: X Y Z = 0 0 1. 
 Para a emissão do LINAC considerando-se uma fonte pontual de eletrões de 15 
MeV a emitir no sentido negativo de  Z com uma distribuição Gaussiana da intensidade 
em X e Y (154), tem-se: 
SDEF      ERG=15    PAR=3    DIR= -1    VEC=0 0 1    X=D1    Y=D2    Z=0 
SP1 -41 0.17 0 
SP2 -41 0.17 0 
 Aqui, o comando SP define funções de probabilidade com distribuição 
Gaussiana em X e Y do tipo p(t)=c exp [-(1,6651092(t-b)/a
2
], onde a é a largura a meia 
altura e b a média em centímetros. 
 
 





5.4.2.4. Especificação da tally 
 O MCNPX regista os aspetos do comportamento médio das partículas, tais como 
fluxos e deposição de energia, em tallies. A Figura 5.4 resume os diferentes tipos de 
tallies disponíveis no MCNPX. 
Tabela 5.4 Tipos de tallies disponíveis no MCNPX (163).  
Tally Descrição Unidades Fn Unidades *Fn 
F1 Corrente integrada ao longo de uma superfície partículas MeV 


















F6 Deposição de energia média ao longo de uma célula MeV/g jerks/g 
+F6 Aquecimento de colisão MeV/g N/A 
F7 




Distribuição de pulsos de energia criados num detetor 
por radiação 
pulsos MeV 
+F8 Deposição Carga N/A 
  
 As tallies  F1, F2, F4 e F5 são tallies de corrente numa superfície (F1), fluxo 
médio numa superfície (F2), fluxo médio numa célula (F4) e fluxo num ponto ou anel 
(F5). As tallies F6 e F7 dão a deposição de energia numa célula. A tallies são 
normalizadas para uma partícula emitida pela fonte. Adicionando um asterisco (*Fn) as 
unidades são alteradas numa tally de energia. 
 Para além dos tipos de tallies apresentados na Tabela 5.4, o MCNPX permite 
ainda a utilização de mesh tallies. Estas permitem a visualização gráfica do fluxo de 
partículas, dose ou outras quantidades numa grelha retangular, cilíndrica ou esférica, 
sobreposta na geometria do problema. As partículas são seguidas através da mesh 
independente como parte do transporte normal do problema.  
 As principais tallies utilizadas neste trabalho foram a *F4 e a F6, dois 
estimadores track length, o primeiro da fluência de energia e, o segundo da deposição 
de energia. A tally F6 é equivalente à tally F4, mas multiplicada por um multiplicador 
dependente de energia.    









5.4.3. A física 
 
5.4.3.1. Transporte de fotões no MCNPX 
 O MCNP tem dois modelos para o transporte de fotões: simples, que ignora a 
dispersão coerente de Thomson e fotões fluorescentes provenientes da aborção 
fotoelétrica ou detalhado, incluindo os resultados destes dois processos (162). Os 
eletrões ejetados pela interação do fotão com o meio podem ser tratados de três formas:  
 1) Simulação em modo fotão-eletrão (MODE P, E): o transporte de eletrões é 
ativado e todos os eletrões produzidos são armazenados e posteriormente transportados; 
 2) Simulação em modo unicamente de fotão (MODE P): a produção de eletrões 
é ativada, mas unicamente para o seu transporte. É utilizado o modelo Thick Target 
Bremsstrahlung, no qual os eletrões são produzidos e supõe-se uma atenuação local. 
Não é tida em conta a produção de fotões devida à interação destes eletrões. 
 3) Se for especificado IDES=1 no comando PHYS:P, são desativados tanto a 
produção, como o transporte de eletrões, considerando-se que toda a energia é 
depositada no local de interação do fotão. 
5.4.3.2. Transporte de eletrões no MCNPX 
 Ao contrário das partículas neutras, como os fotões e neutrões, cuja interação é 
caraterizada por colisões relativamente pouco frequentes e isoladas, o transporte de 
eletrões é dominado por forças de Coulomb de longo alcance, resultado em muitas e  
pequenas interações e, como tal, num aumento considerável da complexidade 
computacional (ver secção 5.3.).  
 A técnica da história condensada descrita por Berger (155) foi utilizada por 
Berger e Stephen M. Seltzer para o desenvolvimento dos códigos ETRAN para o 
transporte de eletrões e fotões (168). Estes códigos serviram de base para as Integrated 
TIGER Series (169), um sistema de códigos para o transporte de eletrões e fotões para 
uso geral. A física dos eletrões do MCNP é essencialmente aquela das Integrated 
TIGER Series, versão 3.0 (162).   
 O percurso aleatório condensado para eletrões pode ser considerado em termos 
de uma sequência de conjuntos de valores: 
(0,E0,t0,u0,r0), (s1,E1,t1,u1,r1),  (s2,E2,t2,u2,r2), ... 
onde sn, En, tn, un e rn são o comprimento total do percurso, a energia, o tempo, a direção 
e a posição do eletrão no final de n passos. Em média, a energia e o comprimento do 
percurso relacionam-se por: 














EE , (5.12) 
onde -dE/ds é o poder de paragem total em energia por unidade de comprimento. Esta 
quantidade depende da energia e do material no qual o eletrão se encontra a mover. A 









para k constante. O valor mais comum é k = 2
-1/8
, que resulta numa perda média de 
energia por passo de 8,3%.  
5.4.5. Redução da variância 
 O desafio da utilização de métodos de MC, tal como o MCNPX, é a 
minimização do tempo de cálculo necessário à obtenção de um erro estatístico aceitável. 
Como uma simulação direta pode requerer muitas histórias para a obtenção de 
resultados aceitáveis, torna-se útil a utilização de técnicas quer para a redução do erro 
de uma tally (ou a sua variância) para um tempo de computação fixo, quer para a 
redução do tempo de computação para alcançar o memo erro relativo. 
 Exemplos de classes de redução de variância são os Métodos de Truncamento e 
os Métodos de Controlo de População. Os primeiros dizem respeito a técnicas para 
simplificação da geometria do modelo e da física usada para a simulação do transporte 
das partículas. Os segundos são exemplos de simulações não analógicas onde o 
processo de simulação é modificado fazendo com que certos eventos sejam mais ou 
menos prováveis do que o que ocorreria na natureza. Nos Métodos de Controlo de 
População, o número de partículas em regiões de alta/baixa importância é 
artificialmente aumentado/reduzido.    
5.4.5.1. Variância da tally 
 Numa dada simulação de MC, a i-ésima história contribui com uma contagem xi 
para a tally. Se a partícula não chega a atingir a região da tally então xi = 0. Por outro 
lado, se a partícula alcança a tally sem interação, xi pode ter um valor muito elevado. A 
probabilidade de uma dada história contribuir para a contagem entre x e x+dx é 
denotada por p(x)dx, onde p(x) é a função de distribuição de probabilidade. Numa 




dx)x(xpx  (5.14) 
O MCNPX aproxima x
 
pela média x  das contagens de N partículas: 














x  (5.15) 
À medida que N → ∞, x → x  desde que seja x
 
finito. 
 A variância nas diferentes contagens xi é medida pelo desvio padrão da 

























x  (5.17) 






  (5.18) 
5.4.5.2. Erro relativo e FOM 
 Nos métodos de redução de variância a simulação é alterada de forma a que a 
distribuição p(x) produza menos contagens a zero e se torne mais concentrada na sua 
média x . Desta forma, a variância da média 2
x
  será inferior à distribuição p(x) 
analógica e a estimativa da média mais precisa.  
 O MCNPX, para além da média para cada tally, determina também outras 





  (5.19) 
O valor de R deve ser inferior a 0,1 para que os resultados sejam significativos (166). A 






  (5.20) 
onde T é o tempo de simulação, proporcional ao número N de partículas simuladas. Para 
diferentes simulações do mesmo problema, é preferível a simulação com maior FOM, 
uma vez que necessita menos tempo para produzir um dado erro estatístico. 
 
 





5.4.5.3. Métodos de truncamento 
 Os métodos de truncamento permitem reduzir o tempo por cada história de 
partícula através da simplificação da geometria ou da física usada para gerar o percurso 
aleatório de cada partícula. O cutoff de energia é um método de truncamento que 
permite especificar uma energia mínima abaixo da qual a partícula é morta, diminuindo 
o tempo por história. No entanto, este só pode ser usado quando se sabe que as partícula 
de baixa energia têm importância zero ou próxima de zero. 
5.4.5.4. Métodos de controlo de população 
 No MCNPX, são exemplos de métodos de Controlo da População, o Splitting da 
Geometria e Roleta Russa (IMP) e os Geradores de Janelas de Pesos (WWG). No 
splitting da geometria, são atribuídas importâncias a cada célula do problema. 
Normalmente, as células próximas da região da tally devem ter importâncias maiores 
que as células mais distantes. Quando uma partícula com peso w abandona uma célula 
com importância I1 e entra numa célula com importância I2, a partícula é dividida 
(Splitting) ou morta (roleta Russa) com uma dada probabilidade de acordo com a razão 
I2/I1 (Figura 5.15), da seguinte forma: 
 1) Se n=I2/I1 é um inteiro ≥ 2, a partícula é dividida em n partículas idênticas, 
cada uma com peso w/n. 


















  (5.21) 
  2.1) Se η ≤ 1 - Δ, a partícula é dividida em n partículas 
  2.2) Se η > 1 - Δ, a partícula é dividida em n + 1 partículas 
 
Figura 5.15 Splitting. Uma partícula de peso w a atravessar uma região de importância I1 para 
outra de importância I2 (I2>I1) é dividida na razão n=I2/I1. Cada partícula gerada tem o peso w/n. 





 No caso de razão I2/I1 ser um número real, por exemplo, r = 2,63, então 63% das 
partículas são divididas em três e, 37%, em duas. No caso de uma partícula a mover-se 
da região I2 para a região I1, de importância menor, é utilizada a roleta Russa (Figura 
16): 
 1) A partícula é morta com uma probabilidade de 1- (I2/I1). 
 2) Ou sobrevive com uma probabilidade I2/I1 e peso w· I2/I1. 
 
Figura 5.16 Roleta Russa. Uma partícula de peso w a atravessar uma região de importância I2 para 
outra de importância I1 (I2>I1) é morta com a probabilidade 1- I2/I1 ou sobrevive com a 
probabilidade I2/I1 e peso w· I2/I1. 
 A importância das células deve ser ajustada de forma a manter a população de 
partículas nas células relativamente constante desde a fonte até à região da tally. Por 
outro lado, as importâncias das células adjacentes não devem ser muito diferentes. Em 
regra, a razão entre células adjacentes não deve exceder um fator de 6 a 8 (166).    
 Na técnica de redução de variância por WWG, os pesos das partículas são 
ajustados à medida que a sua energia é modificada e estas se movem através das várias 
células da geometria do problema (Figura 5.17). Em cada célula, são especificados um 
peso mínimo (wmin) e máximo (wmax), definido como múltiplo do peso mínimo). Se uma 
dada partícula ao entrar numa célula ou gerada na célula tiver um peso acima do limite 
superior, esta é dividida de forma a que todas as partículas-filhas se encontrem dentro 
das janelas de pesos. Da mesma forma, se uma partícula tem um peso inferior ao 
mínimo especificado para a célula, é utilizada a Roleta Russa para aumentar o peso da 
partícula até este se encontrar dentro das janelas de peso ou até a partícula ser morta.  






Figura 5.17 Esquematização da técnica de redução de variância por janelas de peso. 
Vantagens da utilização dos WWG: 
 As janelas de peso podem igualar os pesos das partículas fazendo com que 
regiões importantes tenham janelas de peso pequenas, produzindo assim uma 
tally com variância reduzida. 
 É um esquema de ajuste no espaço e da energia, ao passo que o splitting da 
geometria só permite o ajuste espacial. 
 Tem em conta o peso da partícula. 
 Utiliza limites absolutos, ao passo que o splitting da geometria se baseia em 
razões de modo que o peso da partícula pode aumentar ou diminuir sem limites.  
 É aplicado em superfícies e zonas de colisão, enquanto que o splitting da 
geometria é aplicado somente em superfícies. 
 Não sofre influência de possíveis flutuações de peso provocadas por outras 
técnicas de ajuste. 
 Podem ser desligadas em células grandes onde não aplica uma importância 
única, fazendo com que o limite inferior seja zero. 
 São geradas automaticamente pelo MCNPX,  enquanto que as importâncias das 
células necessitam de ajuste manual pelo utilizador. 





 Podem ter como base grelhas sobrepostas na geometria definidas pelo utilizador. 
 
Desvantagens dos WWG: 
 Não são de implementação tão direta quanto as importâncias. 
 Quando o peso da fonte é alterado, as janelas de peso podem ter que ser 
renormalizadas. 
5.5. Fantomas antropomórficos 
 O fantomas antropomórficos permitem uma representação do corpo humano 
importante para a precisão da dosimetria. Os fantomas antropomórficos físicos são 
normalmente constituídos por diversos materiais tecido-equivalentes moldados na 
forma de órgãos ou ossos de forma a representar parte ou todo o corpo humano (Figura 
5.18). No entanto, a utilização destes fantomas para medições de dose em órgãos 
específicos pode ser dispendiosa e demorada devido à necessária implementação de 
procedimentos experimentais e de proteção radiológica. Por outro lado, os fantomas 
disponíveis comercialmente apresentam um número limitado de dimensões corporais e 
não refletem a diversidade da população humana.  
 
Figura 5.18 Fantomas feminino e masculino ART (Alderson Radiation Therapy) utilizados no 
controlo de qualidade de tratamentos de radioterapia 
(http://www.imagingsol.com.au/product/1822/The-Alderson-Radiation-Therapy-Phantom.html). 
  Os métodos de MC permitem o cálculo das doses em órgãos com recurso a 
fantomas antropomórficos computacionais, os quais podem incluir detalhes das 
caraterísticas externas do corpo humano, tais como forma, volume e massa dos órgãos e 
ainda, informação sobre a densidade e composição química dos diversos tecidos. 
Permitem assim a simulação das interações da radiação e deposição de energia no 
corpo. Em simulação, utilizam-se dois tipos de fantomas antropomórficos: fantoma 
matemático e fantoma de voxel.  
 
 





5.5.1. Fantoma matemático 
 No fantoma matemático a dimensão e forma do corpo e órgãos são descritas por 
expressões matemáticas que representam combinações e interseções de planos com 
outras figuras geométricas, tais como cilindros circulares e elípticos, esferas, cones, tori, 
etc. Um dos primeiros fantomas matemáticos foi descrito por Snyder et al. (170) no Oak 
Ridge National Laboratory (ORNL) do Departamento de Energia dos Estado Unidos da 
América composto por três diferentes regiões: esqueleto, pulmões e tecido mole; com 
três diferentes materiais constituintes, ficando conhecido pelo nome Medical Internal 
Radiation Dose (MIRD) -5. O fantoma MIRD-5 tem por base os dados anatómicos da 
publicação ICRP 23 (171).  Em 1978, Snyder et al. (172) publicaram uma forma revista 
do fantoma MIRD-5 com uma cabeça elíptica, pernas, genitais masculinos, estrutura 
esquelética melhorada e trato gastro-intestinal. Kramer et al. (173) introduziram os 
fantomas adultos feminino, EVA, e masculino, ADAM, (Figura 5.19) que contribuíram 
para a determinação dos coeficientes de conversão na publicação ICRP 74 (174). 
Estudos mais recentes (175-177) reviram os modelos de órgãos simplificados dos 
modelos de fantomas matemáticos, comparando-os com a anatomia humana real e 
melhorando os modelos de alguns órgãos. Estes modelos foram incorporados em novos 
fantomas (178) e constituem atualmente a série mais melhorada e revista de fantomas 
matemáticos (179).   
 
Figura 5.19  Vista interna dos modelo matemáticos dos fantoma feminino (EVA) e masculino 
(ADAM) (173). 
5.5.2. Fantoma de voxel 
 Apesar dos modelos matemáticos terem contribuído significativamente para o 
cálculo dosimétrico, a anatomia humana é demasiado complexa para ser representada 
realisticamente por um conjunto limitado de equações matemáticas. Em contrapartida, 





os fantomas de voxel têm por base imagens digitais de pessoas reais de Tomografia 
Computorizada ou Ressonância Magnética. Os órgãos e tecidos são segmentados 
manualmente ou semiautomaticamente a partir das imagens e os pixéis segmentados a 
duas dimensões são agrupados numa matriz de vóxeis a três dimensões. Os vóxeis são 
então agrupados segundo as caraterísticas dos órgãos individuais e é atribuída uma 
identificação a cada uma das estruturas. Este foi o tipo de fantoma utilizado neste 
estudo. A Figura 5.20 mostra uma imagem de uma secção transversal de tomografia 
computorizada e a respetiva imagem após segmentação, realizada neste trabalho. Após a 
segmentação, cada órgão/tecido passa a ser visto de forma homogénea, sendo-lhe 
atribuída uma determinada composição química e densidade na simulação. 
 
Figura 5.20 A - Secção transversal da imagem de tomografia computorizada original. B - A mesma 
secção de A após segmentação. 
 Lee et al. (179) e Xu (162) apresentam uma breve história dos fantomas de voxel 
desde o primeiro publicado em 1984 por Gibbs et al. (180, 181) (Universidade de 
Vanderbilt, Estados Unidos), o qual representava a cabeça e tronco da tomografia 
computorizada de um cadáver feminino. Em 1986, Williams et al. (182-184) (GSF, 
Alemanha) introduziram fantomas tomográficos pediátricos, entre os quais um feminino 
de oito semanas de idade (BABY) e outro de 7 anos (CHILD). Zubal et al. (185), em 
1994, segmentaram os dados de tomografia computorizada de um paciente com 
melanoma difuso (Fantoma ZUBAL, Universidade de Yale, Estados Unidos), com um 
total de 35 órgãos e tecidos segmentados. O resultado deste fantoma foi expandido de 
modo a incluir braços e pernas, obtendo-se um fantoma completo de um adulto 
(VOXTISS8), disponível para outros investigadores (186) (Figura 5.21). 






Figura 5.21 Fantoma Zubal, incluindo pernas e braços 
(http://noodle.med.yale.edu/zubal/samplesarmslegs.htm) 
 A partir do fantoma Zubal, Kramer et al. (187-189), no Brasil, desenvolveram os 
fantomas MAX (Male Adult voXel) e FAX (Female Adult voXel) de acordo com as 
referências de altura e massas dos órgãos do ICRP-89 (190) (Figura 5.22). 
 
Figura 5.22 Fantomas MAX (esquerda) e FAX (direita) (191) 
 Em 1995, Dimbylow (192) (National Radiological Protection Board, Reino 
Unido) introduziu o fantoma NORMAN com base em imagens de ressonância 
magnética de um voluntário saudável, modificado mais tarde para corresponder aos 
dados de referência da ICRP 89, com uma altura de corpo de 176 cm e um peso de 73 
Kg (193). O mesmo autor apresentou, em 2005, o fantoma antropomórfico feminino 
NAOMI, construído a partir de imagens de alta resolução de ressonância magnética de 
um sujeito feminino de 23 anos (194, 195).  





 Em 2000 Xu et al. (196) introduziram o VIP-man a partir das fotografias 
seccionadas de um cadáver masculino de 39 anos de idade através do Visible Human 
Project (VHP). As fotografias de alta resolução foram tiradas com voxeis de 0,33 x 0,33 
x 1 mm
2
 e segmentadas manualmente 1400 estruturas na anatomia humana (Figura 
5.23). 
 
Figura 5.23 Secção do fantoma VIP-man (196) 
 Investigadores da Universidade da Flórida desenvolveram uma série de fantomas 
de voxel pediátricos, desde recém-nascidos a crianças com 15 anos (197-199). A ideia 
foi criar uma biblioteca de referência de fantomas que pudessem ser relacionados com 
pacientes individuais para avaliação de dose em órgãos específicos em cada idade. 
 O Comité 2 da ICRP tem um grupo de trabalho em Cálculos de Dose (DOCAL), 
responsável pelo desenvolvimento de um conjunto de fantomas de voxel padrão. Estes 
fantomas têm por base dados de imagem médica de pessoas reais, consistentes com a 
publicação 89 (190) sobre parâmetros anatómicos e fisiológicos para sujeitos femininos 
e masculinos. Estes fantomas de referência foram construídos com base nos modelos de 
voxel GOLEM e LAURA, desenvolvidos inicialmente pelo grupo de Zakl na GSF, cuja 
altura e massa se assemelham aos dados de referência. As massas dos órgãos de ambos 
os modelos foram ajustados aos dados da ICRP nos Reference Man  e Reference Female 
adultos (200). A Figura 5.24 mostra estes fantomas. 






Figura 5.24 Reference Man  e Reference Female adultos que têm por base o trabalho do grupo da 
GSF (200). 
 Os fantomas de voxel referidos até agora têm por base imagens médicas de 
Caucasianos. Saito et al. (201) do Instituto de Pesquisa de Energia Atómica Japonês 
desenvolveram os primeiros fantomas asiáticos adultos masculino (OTOKO) e feminino 
(ONAGO) e, mais tarde, as versões melhoradas de maior resolução, JM, JM2 e JF (202-
204). Em 2004, outro grupo do Instituto Nacional de Informação e Tecnologias das 
Comunicações japonês, publicaram um modelo adulto masculino (TARO) e outro 
feminino (HANAKI), desenvolvidos a partir de imagens de ressonância magnética para 
estudos de campo eletromagnéticos de radiofrequência (205).    
 Também na Coreia, têm vindo a desenvolver-se diversos fantomas coreanos na 
Universidade de Hanyang a partir de diversas fontes de imagens (Figura 5.25): homem 
coreano (KORMAN), homem típico coreano (KTMAN-1, KTMAN-2), coreano de 
referência de alta definição (HDRK) e mulher coreana (KORWOMAN). 






Figura 5.25 Vistas 3D de fantomas tomográfico coreanos: KORMAN (esquerda), KTMAN-1 
(centro) e KTMAN-2 (direita) (179). 
 Têm sido desenvolvidos na China outros fantomas de voxel asiáticos. Por 
exemplo, o homem chinês (CNMAN) construído a partir de fotografias coloridas de 
cadáveres pelo Instituto Chinês para a Proteção Radiológica (206), o humano chinês 
visível (VCH) (Figura 5.26) produzido também de fotografias coloridas de cadáveres 
pela Universidade de Ciências e Tecnologia de Huzhong (207-209) e o fantoma de 
voxel chinês (CVP) produzido a partir de imagens de imagens de ressonância magnética 
pela Universidade de Tsinghua (210, 211). 
 
Figura 5.26 Fantoma chinês VCH mostrando órgãos interno (esquerda), esqueleto (centro) e 
sistema vascular (direita) (209). 





 Na última década surgiu uma terceira geração de fantomas, que têm por base  
geometrias avançadas designadas representação de fronteira (do inglês, boundary 
representation ) (BREP) na forma de Non-Uniform Rational B-Splines (NURBS) ou 
malhas (meshes) poligonais. Esta nova classe de fantomas consiste em cerca de 287 
modelos, incluindo aqueles utilizados em aplicações de radiação não ionizante (212).  
 O BREP é um método de modelação de geometria sólida para desenho assistido 
por computador. O exterior de um objeto pode ser definido como NURBS, que permite 
superfícies muito regulares. Alternativamente, as faces podem ser representadas por 
polígonos, cujos vértices são definidos por um conjunto de coordenadas x, y e z. Uma 
malha de polígonos é um conjunto de vértices e polígonos que definem a forma 
geométrica de um objeto poliédrico em desenho assistido por computador. As 
caraterísticas dos modelos com base em  BREP permitem a representação de estruturas 
anatómica complexas (Figura 5.27). 
 
Figura 5.27 Representação tipo BREP do pulmão esquerdo utilizando uma malha de polígonos 
(212). 
 Para a criação de um fantoma NURBS (ou BREP), é necessário extrair o 
contorno da superfície de cada órgão de um conjunto de imagens tomográficas e depois 
integrar os órgãos individuais num conjunto de corpo inteiro. Os contornos convertem 
os vóxeis em superfícies NURBS regulares e anatomicamente realistas.  
 O primeiro fantoma deste tipo a ser descrito na literatura (213) foi o NCAT, 
desenvolvido a partir do conjunto de imagens de tomografia computorizada do Visible 
Human. A anatomia 3D foi mais tarde estendida para 4D, através da modelação dos 
movimentos cardíacos e respiratórios e criada a família de fantomas XCAT (Figura 
5.28). 
 











Capítulo 6 Esquemas de isoefeito a partir da dose biológica 
efetiva 
 
 O conceito de BED foi já introduzido nas secções 4.2 para EBRT e 4.4.3 para 
LDRBT. Para a avaliação dos diferentes esquemas de tratamento foram utilizadas duas 
abordagens diferentes. A primeira avalia o ganho na BED para o carcinoma da próstata 
resultante de esquemas de hipofracionamento de EBRT, administrada como 
monoterapia, mantendo-se o grau de toxicidade do reto do fracionamento convencional 
correspondente. Na segunda, é determinada a BED total do tratamento com 45 Gy de 
EBRT combinada com 145 Gy de LDRBT com sementes de Iodo-125 e, a partir desta, 
apresentada uma relação de iso-BED total entre todas as combinações possíveis de 
doses totais de EBRT e LDRBT. 
6.1. Esquemas hipofracionados de EBRT mantendo as complicações tardias de 
regimes convencionais 
 Considerando que a razão α/β para o carcinoma da próstata é inferior à do reto, é 
de esperar que esquemas hipofracionados de EBRT resultem num ganho terapêutico (4). 
Nesta primeira abordagem, foram determinadas as BEDs relativas às complicações 
rectais tardías com fracionamento convencional de EBRT. Foram consideradas doses 
totais de 75,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy para pacientes de baixo risco e de 81,0 Gy para 
pacientes de risco intermédio e alto risco (33). Foi então calculada a dose por fração 
necessária para manter a mesma BED do reto dos esquemas convencionais de 1,8 Gy 
por fração (iso-BEDreto), considerando um número de frações decrescente (equação 
(4.5)). O tempo total de tratamento, T, foi determinado considerando um tratamento por 
dia, cinco dias por semana, iniciando à segunda-feira. Para os diferentes regimes e, 
utilizando os parâmetros da Tabela 4.1, foi determinada a BED para o carcinoma da 
próstata (BEDpróstata) (equação (4.7)) e a TCP (equação (4.25)). Na determinção da TCP, 
consideraram-se o número de clonogénios da Tabela 4.1, isto é, K1 para pacientes de 
baixo risco, K2 para risco intermédio e K3 para alto risco. Os diferentes valores de TCP 
foram relacionados com o número total de frações para cada dose total equivalente 
(curvas de iso-BED). 
 A Tabela 6.1 e a Tabela 6.2 apresentam os resultados da BEDpróstata, incremento 
da BED (BEDinc) e TCP resultantes do hipofracionamento. A dose por fração, d,  foi 
determinada considerando a iso-BEDreto do esquema convencional equivalente para 















  (6.1) 
onde BEDhip corresponde à BED do tratamento hipofracionado e BEDconv à do esquema 
convencional. Na Tabela 6.1 são apresentados os resultados para as doses recomendadas 





em pacientes de baixo risco (75,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy) e, na Tabela 6.2, para 
paciententes de risco intermédio e alto risco (81,0 Gy). 
Tabela 6.1 BED da próstata (BEDpróstata), incremento da BED (BEDinc) e TCP resultantes do 
hipofracionamento de esquemas convencionais de 75,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy em 1,8 Gy por fração 
para pacientes de baixo risco, mantendo a mesma BED do reto do esquema convencional (iso-
BEDreto). 
Pacientes de baixo risco, K1 na Tabela 4.1 
   
 Esquema convencional 1: 75,6 Gy/42 frações; iso-BEDreto = 101 Gy  
n d (Gy) T(dias) BEDpróstata (Gy) BEDinc (%) TCP 
42 1,80 57 119,73  0,97 
37 1,99 50 122,45 2,27 0,98 
32 2,23 43 125,45 4,84 0,99 
27 2,54 36 129,08 7,81 0,99 
22 2,96 29 133,30 11,33 1,00 
17 3,57 22 138,50 15,67 1,00 
12 4,56 15 145,28 21,34 1,00 
7 6,52 8 155,06 29,51 1,00 
2 14,02 1 173,46 44,87 1,00 
 
   
 
 Esquema convencional 2: 77,4 Gy/43 frações; iso-BEDreto = 103 Gy  
n d (Gy) T(dias) BEDpróstata BEDinc (%) TCP 
43 1,80 58 122,62  0,98 
38 1,99 51 125,33 2,21 0,99 
33 2,22 44 128,40 4,71 0,99 
28 2,51 37 131,92 7,58 1,00 
23 2,91 30 136,07 10,97 1,00 
18 3,48 23 141,07 15,11 1,00 
13 4,38 16 147,67 20,43 1,00 
8 6,07 9 156,83 27,90 1,00 
3 11,19 2 172,60 40,76 1,00 
 
   
 
 Esquema convencional 3: 79,2 Gy/44 frações; iso-BEDreto = 106 Gy  
n d (Gy) T(dias) BEDpróstata BEDinc (%) TCP 
44 1,80 59 125,51  0,99 
39 1,98 52 128,22 2,16 0,99 
34 2,21 45 131,27 4,59 1,00 
29 2,49 38 134,76 7,37 1,00 
24 2,87 31 138,86 10,63 1,00 
19 3,41 24 143,86 14,59 1,00 
14 4,23 17 150,11 19,60 1,00 
9 5,71 10 158,75 26,49 1,00 













Tabela 6.2 BED da próstata (BEDpróstata), incremento da BED (BEDinc) e TCP resultantes do 
hipofracionamento de um esquema convencional de 81,0 Gy em 1,8 Gy por fração para pacientes 
de risco intermédio e alto risco, mantendo a mesma BED do reto do esquema convencional (iso-
BEDreto). 
Pacientes de risco intermédio e alto risco, K2 e K3 na Tabela 4.1 
   
 Esquema convencional 4: 81,0 Gy/45 frações; iso-BEDreto = 108 Gy  
n d (Gy) T(dias) BEDpróstata (Gy) BEDinc (%) TCP 
     K2 K3 
45 1,80 60 128,40  0,99 0,95 
40 1,98 53 131,11 2,11 0,99 0,97 
35 2,19 46 134,14 4,47 0,99 0,98 
30 2,47 39 137,61 7,17 1,00 0,99 
25 2,83 32 141,65 10,32 1,00 0,99 
20 3,34 25 146,50 14,10 1,00 1,00 
15 4,09 18 152,60 18,85 1,00 1,00 
10 5,40 11 160,79 25,23 1,00 1,00 
5 8,43 4 173,40 35,05 1,00 1,00 
 
   
 
 
 A Figura 6.1 e a Figura 6.2 apresentam o BEDinc e a TCP, respetivamente, em 
função do número de frações, para as iso-BEDreto correspondentes a cada esquema 
convencional em estudo. 
 
Figura 6.1 Curvas de iso-BED para os esquemas hipofracionados da Tabela 6.1 e da Tabela 6.2 
dadas pelo incremento da BED (%) em função do número de frações. 






Figura 6.2 Curvas de iso-BED para os esquemas hipofracionados da Tabela 6.1 e da Tabela 6.2 
dadas pela TCP em função do número de frações. 
6.2. Relação entre as doses totais de LDRBT e EBRT mantendo a mesma BED que 
45 Gy de EBRT + 110 Gy de LDRBT 
 Em pacientes de risco intermédio ou alto risco recomenda-se a combinação de 
40 a 50 Gy de EBRT com 110 Gy de LDRBT com sementes de Iodo-125 (33). A BED 
para um tratamento de LDRBT com fontes de Iodo-125 para a dose total de 110 Gy 
(TDLDRBT) foi determinada com recurso às equações (4.10) a (4.16) e aos parâmetros da 
Tabela 4.1. Os resultados dos parâmetros das equações e da BEDLDRBT resultante 
encontram-se resumidos na Tabela 6.3.  
Tabela 6.3 Parâmetros das equações (4.10) a (4.16) para a determinação da BED correspondente a 











110 0,06 5222,02 1,09 1021,97 0,38 1,01 23,94 87,04 
 
 Da mesma forma, procedeu-se ao cálculo da BEDEBRT correspondente a 45 Gy 
de EBRT (TDEBRT) administrados em frações convencionais de 1,8 Gy. O tempo total 
de tratamento, T, pressupõe que o tratamento com EBRT é iniciado à segunda-feira, 
com tratamentos diários de segunda a sexta. A BEDEBRT foi determinada com recurso às 
equações (4.7) e (4.8) e aos parâmetros da Tabela 4.1. O Tk para a repopulação 
acelerada foi considerado de 0 dias, isto é, que esta repopulação tem início com o início 
do tratamento. Estes resultados encontram-se resumidos na Tabela 6.4. 





Tabela 6.4 Parâmetros das equações 4.7 a 4.8 para a determinação da BED correspondente a uma 
dose total de 45 Gy de EBRT administrada em 25 frações de 1,8 Gy. 
TDEBRT (Gy) T (dias) k (Gydia
-1
) BEDEBRT (Gy) 
45 32 0,11 74,81 
 
 A BED total correspondente ao tratamento de 45 Gy de EBRT em frações de 1,8 
Gy combinado com 110 Gy de LDRBT com sementes de Iodo-125 é dado pelo 
somatório das BEDs dos tratamentos parciais: 
 Gy162Gy87Gy75BEDBEDBED LDRBTEBRTT   (6.2) 
 Fez-se então variar a TDLDRBT de um total de 188 Gy correspondente a uma 
BED de 162 Gy (paciente tratado com LDRBT exclusiva) até 0 (paciente tratado com 
EBRT exclusiva). Para cada valor de TDLDRBT foi determinada a BEDLDRBT (através das 
equações (4.10) a (4.16) e dos parâmetros da Tabela 4.1) correspondente e o valor da 
BEDEBRT necessária a uma BEDT de 162 Gy. Para o cálculo da TDEBRT correspondente a 
cada BEDEBRT determinou-se o número de frações, n, necessário para a administração 
desta dose em frações de 1,8 Gy. Para tal, derivou-se uma expressão que relaciona o 
número de frações administradas, d, com o tempo total de tratamento de EBRT, T, 
através do ajuste linear de T em função de n (Figura 6.3).  
 
Figura 6.3 Representação gráfica do tempo total de tratamento de EBRT, T, em função do número 
de frações, n, considerando frações diárias a iniciar à segunda-feira com intervalo ao fim-de-
semana: pontos a azul. Ajuste linear de T vs n: linha vermelha. 





 O ajuste linear da Figura 6.3 resultou no conjunto de parâmetros que relacionam 
o tempo total de tratamento, T, com o número de frações administradas: 
 bnaT   (6.3) 
onde a = 1,39733 ± 0,00427 e b= ‒2,11864 ± 0,14993. O ajuste linear resultou num R
2 
= 



























  (6.4) 
  O número de frações foi determinado para cada BEDEBRT necessária a uma 
BEDT de 162 Gy e multiplicado pelo valor da fração d = 1,8 Gy de forma a obter-se a 
TDEBRT administrada em fracionamento convencional. A relação entre a TDLDRBT e a 
TDEBRT que resultam na mesma BEDT que 45 Gy de EBRT e 110 Gy de LDRBT, 
resultou na curva da Figura 6.4. 
 
Figura 6.4 Dose total de EBRT (TDEBRT) necessária para, em combinação com uma determinada 
dose total de LDRBT (TDLDRBT), resultar numa BED de tratamento total de 162 Gy, equivalente a 
45 Gy de EBRT + 110 Gy de LDRBT: linha azul. 
  Foram realizados dois ajuste que relacionam a TDEBRT com a  TDLDRBT: linear e 
polinomial de ordem 6, resultando nas seguintes equações: 



























de ordem 6 
 
Os parâmetros resultantes de cada ajuste encontram-se resumidos na Tabela 6.5. Os 
critérios para a escolha destes ajustes foram o R
2 
resultante (0,998 para o ajuste linear e 
1,000 para o ajuste polinomial) e a inspeção visual do ajuste ao gráfico da Figura 6.4. 
Tabela 6.5 Parâmetros das equações (6.5) relativos aos ajustes linear e polinomial de ordem 6 da 
Figura 6.4. 
Parâmetros do Ajuste Linear 
A1 A2 R





0,998      
Parâmetros do Ajuste Polinomial de Ordem 6 


















 Recorrendo-se a cada um dos ajustes, recalculou-se a TDEBRT para cada valor de 
TDLDRBT, necessários para a obtenção da BEDT  de 162 Gy (TDEBRT/Ajuste) e 

















  (6.6) 
 O resultado é apresentado na Figura 6.5 para TDLDRBT até 170 Gy. 






Figura 6.5 Desvios resultantes da aplicação dos ajustes linear e polinomial de ordem 6 da equação 
6.5 em relação ao valor da TDEBRT da Figura 6.4. 
 Pela aplicação da equação (6.6), verificou-se que o ajuste polinomial de ordem 6 
resulta em desvios relativamente à relação entre a TDLDRBT e a TDEBRT da Figura 6.4. 
inferiores a: 
 ± 5% para TDLDRBT < 103 Gy; 
 ± 2% para TDLDRBT <   93 Gy;   
 ± 1% para TDLDRBT <   75 Gy. 
O ajuste linear, por sua vez, resulta em desvios inferiores a: 
 ± 5% para    3 < TDLDRBT < 159 Gy; 
 ± 2% para 108 < TDLDRBT < 150 Gy;  










Capítulo 7 Esquemas de isoefeito a partir da dose uniforme 
equivalente 
 
7.1. Fantomas de voxel 
 Neste trabalho foram segmentadas as secções de imagens de tomografia 
computorizada pélvica de dois pacientes com adenocarcinoma da próstata com recurso 
ao software ImageJ versão 1,44p (214). Após a segmentação, as imagens foram 
convertidas para o código MCNPX de modo a se obterem dois fantomas de voxel para 
serem utilizados nas simulações de LDRBT e EBRT. Foram utilizadas as tomografias 
computorizadas de um paciente com uma próstata pequena (Próstata A: 31 cm
3
) e de 
outro com uma próstata grande (Próstata B: 109 cm
3
). A dimensão de cada voxel nos 
fantomas é a mesma da do voxel da tomografia computorizada: 0,94 x 0,94 x 5 mm
3
. 





 Vesículas seminais; 
 Espinal medula; 
 Tecido ósseo; 
 Músculo; 
 Tecido residual ou adiposo. 
 A cada estrutura segmentada de interesse foram atribuídas uma determinada 
densidade e composição elementar. As densidades da próstata, vesículas seminais, reto e 
bexiga foram determinadas através das densidades eletrónicas de 100 tomografias 
computorizadas de pacientes com adenocarcinoma da próstata. As caraterísticas destes 
pacientes e dados imagiológicos de interesse encontram-se resumidos na Tabela 7.1. 
Tabela 7.1 Caraterísticas médias dos 100 doentes (amostra aleatória recolhida na Unidade de 
Radioterapia do Algarve) com adenorcarcinoma da próstata cujas tomografias computorizadas 
foram utilizadas para a avaliação da densidade da próstata, vesículas seminais, bexiga e reto. 
 Mediana Média Desvio Padrão 
Idade (anos) 68 68 6 
Score de Gleason 7 7 1 
PSA pré-RT (ng/mL) 12,9 19,0 19,6 
Volume próstata (cc) - 
ecografia 
42,0 44,7 21,7 
Volume próstata (cc) - CTV 58,2 68,9 81,2 
HU Próstata 30,9 31,0 4,3 
HU Vesículas Seminais -19,9 -19,7 22,1 
HU Bexiga 11,1 10,7 7,4 
HU Reto -76,43 -126,7 135,4 





 As densidades físicas da próstata, vesículas seminais, bexiga e reto foram 
obtidas da curva de calibração da tomografia computorizada com um fantoma de 
caraterização de tecido. A Figura 7.1 mostra a curva de calibração para o TPS Eclipse 
da Varian Medical Systems, mas utilizando as densidades físicas em vez das densidades 
eletrónicas. O comportamento das densidades físicas em função das HU pode ser 
previsto através do ajuste linear a duas linhas de tendência, uma para valores de HUs 
entre -1000 e 0 e outra para HUs acima de 0 (215). Aplicando estes ajustes ao gráfico da 
Figura 7.1, obtém-se: 
 0 CT  1000-) 0.99>(R 1.009538, + CT 0.001019  = Física Densidade 2   (7.1) 
 0 > CT 0.99) >(R1.006951, + CT 0.000648  =Física Densidade 2  (7.2) 
Figura 7.1 Curva de calibração da tomografia computorizada: Densidade física (DF) em função das 
Unidades de Hounsfield (HU). Linha a tracejado: ajuste linear a HU com valor inferior ou igual a 
0; Linha com pontos: ajuste linear a HU com valor superior a 0. 
 O valor médio das HU apresentado na Figura 7.1 para a próstata, vesículas 
seminais, bexiga e reto foi convertido para densidade física através das expressões (7.1) 
e (7.2) e esta utilizada como a densidade destas estruturas nos fantomas de voxel. As 
densidades do músculo e tecido ósseo, assim como a composição elementar da medula 
espinal e tecido residual foram tiradas do relatório 44 da ICRU (216). A composição 
elementar da pele, bexiga, reto, próstata, osso e músculo, e a densidade da pele foram 
obtidas da publicação 89 da ICRP (190). A Tabela 7.2 resume a composição elementar e 
densidade atribuídas a cada estrutura segmentada. 





Tabela 7.2 Composição elementar e densidade atribuídas a cada estrutura no fantoma de voxel. 
Estrutura Composição elementar (% por massa) 




 H C N O Na Mg P S Cl K Ca  







































11,4 59,8 0,7 27,8 0,1  0,1 0,1    0.950 (190) 
a) Este estudo. 
b) Considerada como composição elementar do trato intestinal (estômago e intestino).  
c) Considerada como composição elementar da próstata. 
d) Considerada como composição elementar e densidade do cérebro. 
e) Osso mineral de adulto. 




 A Figura 7.2 representa uma secção transversal de uma das imagens de 
tomografia computorizada segmentadas (Próstata A), resultando num dos fantomas de 
voxel utilizados neste estudo. 
 
Figura 7.2 Secção transversal do fantoma de voxel Próstata A utilizado neste estudo. 





7.2. Simulações de LDRBT 
7.2.1. Validação da fonte 
 As simulações de MC para LDRBT tiveram por base a geometria da semente de 
Iodo-125, Amersham, modelo 6711. A geometria apresentada na secção 3.2.1 e Figura 
3.9, foi implementada com o código de MC MCNPX (162) (ver secção 5.1). Para a 
validação da fonte, procedeu-se à determinação dos parâmetros dosimétricos 
especificados pelo formalismo do protocolo TG43 (49, 50) e descritos na secção 3.2.2: 
 Constante de taxa de dose, Λ; 
 Função de dose radial, gL(r); 
 Função de anisotropia 2D, F(r, θ); 
 Função de anisotropia 1D, an(r). 
 Nestas simulações, foi considerado o modo unicamente de fotão (MODE P). O 
espetro primário de fotões utilizado foi o recomendado pelo TG-43U1 (50). A energia 
de corte de 1 keV para fotões foi utilizada para os cálculos da função de dose radial e 
funções de anisotropia, permitindo a simulação dos raios-X caraterísticos do titânio. 
Para a determinação da Sk, utilizou-se uma energia de corte de 5 keV, consistente com o 
padrão NIST de 1999 (217). 
7.2.1.1. Metodologias para a determinação dos parâmetros e respetivas incertezas 
 Para o cálculo da taxa de dose de referência kerma-ar, Sk, a fonte foi introduzida 
em vácuo centrada num fantoma esférico com 150 cm de raio. De forma a se obter uma 
aproximação à configuração de medição do NIST Wide Angle Free Air Chamber 
(WAFAC) (217),  tal como recomendado pelo TG-43U1 (50), utilizou-se uma célula de 
contagem (CC) de dimensões 2,7 x 2,7 x 0,05 cm
3
 localizada no eixo transversal a 30 
cm da fonte. Dentro da CC foi introduzido ar como material para a tally de densidade 
0,0012 gcm
-3
 (50). A tally de fluência de energia, *F4, foi usada para a contagem da 




 (Tabela 5.4). A fluência de 




) pela incorporação dos 
coeficientes de absorção de massa-energia na simulação (218). 
 Para a determinação das funções de dose radial e de anisotropia foi utilizada a 





. A fonte foi colocada no centro de um fantoma de 20 cm de raio. Na avaliação 
da gL(r), tirou-se vantagem da simetria cilíndrica da semente através da utilização de 
cilindros co-axiais e planos paralelos, de forma a criar anéis retangulares concêntricos 
em redor do plano transversal da fonte usados como CC. As dimensões das CC foram 
escolhidas de modo a minimizar o impacto dos efeitos da dimensão das CC mantendo-
se, por outro lado, uma eficiência estatística aceitável. Para a F(r, θ), foram também 
utilizados anéis retangulares, à excepção das medições para θ=0º, onde se recorreu a 
CC cilíndricas. 





 Foi ainda realizada uma análise de incertezas dos tipos A (incertezas estatísticas 
das simulações) e B (outras incertezas estatísticas). Estas foram combinadas de modo a 
obter-se uma incerteza total com um fator de convergência, k=1, para um nível de 
confiança de, aproximadamente, 68% (50). O impacto de cada incerteza analisada foi 
avaliado para , gL(r) (gL(0,5cm), gL(5,0cm), gL(8,0cm)), e F(r,) (F(0,5cm;0º), 
F(5,0cm;0º), F(8,0cm;0º), F(0,5cm;50º), F(5,0cm;50º), F(8,0cm;50º)). 
 Foram avaliadas as seguintes incertezas para cada parâmetro dosimétrico, Y, 
considerando-se que cada um dos parâmetros pode ocorrer entre um valor mínimo (cmin) 
e um valor máximo (cmax): construção da semente, espetro de radiação, efeito da média 
devido ao volume na CC e secções eficazes de ionização. Recorreu-se à Lei da 








































 A incerteza padrão de cada componente foi determinada considerando-se uma 






  (7.5) 
7.2.1.1.1. Incerteza na construção geométrica das sementes 
 Dolan et al. (51) realizaram uma análise extensiva das incertezas geométricas 
associadas à construção das sementes 6711 (Figura 3.9). Foram avaliados os seguintes 
parâmetros geométricos (gi): comprimento do cilindro de prata; diâmetro do cilindro de 
prata; diâmetro da face terminal do cilindro de prata; posição longitudinal do cilindro de 
prata; posição transversal do cilindro de prata; ângulo do cilindro de prata; espessura da 
camada radioativa; espessura da cápsula de titânio; e espessura da solda terminal da 
cápsula de titâneo. Para cada parâmetro dosimétrico em avaliação, Y, foram substituídos 
nas simulações os valores mínimo (gmin) e máximo (gmax) de cada parâmetro geométrico.   
7.2.1.1.2. Incerteza no espetro de radiação da fonte 
 Para aceder à incerteza dosimétrica associada ao espetro de energia do Iodo-125 
e intensidades de emissão utilizadas, o espetro recomendado pelo protocolo TG43U1 
(50), que tem por base a análise do NIST (218), foi comparado com o espetro de Iodo-





125 da National Nuclear Data Center (NNDC) (48) (Tabela 7.3). Não foram tidos em 
conta os fotões de energia 3,77 keV representados no espetro da NNDC e considerou-se 
que as energias de 30,944 keV e 30,995 keV são equivalentes à energia de 30,98 keV do 
TG43U1. As incertezas associadas a cada valor de intensidade apresentada no 
decaimento radioativo da NNDC foram utilizadas para determinar os valores de 
intensidade mínimo (smin) e máximo (smax). Usou-se cada um destes valores para 
calcular os parâmetros dosimétricos de interesse utilizando as energias apresentadas no 
TG43U1, mantendo-se os valores nominais das restantes intensidades.  
 
Tabela 7.3 Espetros de irradiação do Iodo-125 recomendados pelo protocolo da AAPM TG43U1 
(50) e pela NNDC (48). A quinta coluna representa a incerteza (k = 1) relativa aos valores da 
intensidade de cada energia de fotões (48). Estas incertezas foram utilizadas para determinar um 
valor mínimo (smin) e um  máximo (smax) para cada intensidade usada na simulação.  
AAPM  TG43U1 (50) NNDC (48) 
σ 










  3,77 0,149 0.6   
27,202 0,406 27,202 0,396 1,1 0,385 0,407 
27,472 0,757 27,472 0,731 1,9 0,712 0,757 
30,98 0,202 30,944 0,0674 1,8 0,1764 0,217 
  30,995 0,13 0,3   
31,71 0,0439 31,704 0,0375 0,9 0,0285 0,0465 
35,492 0,0668 35,4925 0,0668 1,3 0,0538 0,0798 
 
 
7.2.1.1.3. Incerteza nas células de contagem 
 As CC devem ser pequenas de forma a minimizar os efeitos de média dentro dos 
volumes, mas grandes o suficiente para manter as incertezas estatísticas baixas. Para a 
avaliação da incerteza nos parâmetros Y devido aos efeitos de volume, as simulações 
foram levadas a cabo com CC de +/- 25 %, +/- 50 %, +/- 75 % e +/- 95% em relação aos 
valores nominais da espessura (ΔE) e do comprimento (ΔC). Foi então calculado um 
desvio padrão dos resultados das tallies correspondente a cada parâmetro Y. 
 
 Foram também realizados gráficos dos resultados das tallies em função das 
distância, r, à fonte aos quais se ajustaram funções exponenciais de segunda ordem do 
tipo: 
   3A)2t/rexp(2A1t/rexp1A6F tally  (7.6) 
Estas funções de ajuste foram integradas ao longo de cada espessura e comprimento e 





6Ftally  / 2ΔE/c ). Os resultados 
no final foram comparados com o valor da função. Considerou-se que seguiam uma 





distribuição rectangular as dimensões das CC com desvios inferiores a 0,5% e valores 
da tally entre o valor nominal +/- 1 desvio padrão. 
7.2.1.1.4. Incerteza nas secções eficazes de ionização 
 As simulações de MC foram realizadas com recurso ao código de MC MCNPX 
do Laboratório Los Alamos (162) e às tabelas de secções eficazes da biblioteca .p04 da 
NNDC ENDF/B (164) que têm por base o EDPL97 (165). O EDPL97 fornece algumas 
incertezas relacionadas com as secções eficazes de fotoionização para dadas gamas de 
energias de fotões. A incerteza máxima para a secção eficaz de fotoionização 
apresentada pela EPDL97 para a gama de energias de interesse (5 keV - 100 keV) é de 
2% (k = 1). Uma vez que a fotoionização é o processo de interação predominante nesta 
gama de energias, pode assumir-se a mesma incerteza como a incerteza total das 
secções eficazes ou dos coeficientes de atenuação mássicos (/) (220). Neste estudo, 
assumiu-se ainda esta incerteza como a incerteza relacionada com os coeficientes de 
absorção de massa-energia (en/). 
 
 De forma a determinar o impacto desta incerteza em Λ, Sk foi recalculado 
substituindo-se cada coeficiente (en/)i em ar pelo seu valor mínimo [( en/)min = (  
en/)i - ( en/)i x 0.02] e máximo [(en/)max = ( en/)i + (en/)i x 0.02], mantendo os 
outros coeficientes no seu valor nominal. As variações em Λ devido a (en/)i foram 
determinadas por via da substituição dos coeficientes (en/)i  pelos seus valores mínimo 
e máximo para o cálculo da taxa de dose na tally *F4, mantendo-se Sk no seu valor 
nominal. Os parâmetros relacionados com a taxa de dose foram também recalculados 
com recurso à tally *F4 e aos valores mínimos e máximos em água. 
7.2.1.2. Resultados da validação 
 Para a constante de taxa de dose, Λ, obteve-se um valor de  




. A incerteza associada ao valor provém dos resultados da 
Tabela 7.5. Na Tabela 7.4 são apresentados os resultados da função de dose radial, gL(r), 
e o respetivo desvio em relação a outros resultados da literatura (gL(r)): TG43 (49, 50), 
Dolan et al. (51), Rivard (55), Mainegra et al. (221). O desvio é determinado como 











Tabela 7.4 Função de dose radial, gL(r), para uma semente de Iodo-125, Amersham, modelo 6711 
para distâncias radiais entre 0,1 e 11 cm e comparação com outros resultados da literatura para a 


















TG43 (49) Dolan et 
al. (51) 
0,1 1,104 4,61  -0,48 6,53   
0,12 1,109       
0,15 1,113 3,26   5,31   
0,2 1,114   0,53 4,19  8,24 
0,25 1,110 2,63   3,40   
0,3 1,105   0,19 2,80   
0,4 1,093   0,41 2,00   
0,5 1,080 0,87 -0,90 0,49 1,34 3,88 -1,88 
0,75 1,042 0,05  0,14    
1 1,000 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 
1,5 0,906 -0,21 0,22 0,12 -0,76 -2,15 -1,41 
2 0,810 -0,55 0,25 0,57 -1,27 -2,70 -1,03 
2,5 0,716  -2,11  -1,82 -2,08  
3 0,628 -0,59 -1,28 0,36 -2,29 -0,59 -0,27 
4 0,477 -3,81 -0,61 0,44 -2,83 3,04 0,44 
5 0,358 -1,77 0,05 0,72 -3,36 3,95 0,44 
6 0,265 -1,72 0,06 0,90 -3,86 0,51 0,51 
7 0,196 -1,50 0,62 1,04 -4,39 -3,92 -0,50 
8 0,145 -2,35 0,15 1,06 -4,29  -4,29 
9 0,106 -2,63 0,41 0,13 -4,38  -6,07 
10 0,078 -3,08 -3,20 1,07 -5,09  -8,44 
11 0,057       
 
 Para a função de anisotropia 2D, F(r, θ), os resultados deste estudo são 
comparados com a literatura (TG43U1 (50), Dolan et al. (51), Rivard (55), Mainegra et 
al. (222)) na Figura 7.3 à Figura 7.6, para as distância à fonte de 0,5 cm, 1 cm, 5 cm e 7 
cm, respetivamente. A Figura 7.7 mostra o desvio da função de anisotropia 1D dos 
resultados da literatura (TG43U1 (50), Dolan et al. (51), Rivard (55)), isto é, an(r) = 
[(an (r)este estudo/ an literatura) - 1] x 100%.  







Figura 7.3 Resultados para a função de anisotropia como função do ângulo para a distância de 0,5 
cm da fonte e comparação com outros resultados da literatura. 
 
Figura 7.4 Resultados para a função de anisotropia como função do ângulo para a distância de 1 cm 
da fonte e comparação com outros resultados da literatura. 






Figura 7.5 Resultados para a função de anisotropia como função do ângulo para a distância de 5 cm 
da fonte e comparação com outros resultados da literatura. 
 
Figura 7.6 Resultados para a função de anisotropia como função do ângulo para a distância de 7 cm 
da fonte e comparação com outros resultados da literatura. 






Figura 7.7 Função de anisotropia 1D calculada neste estudo em comparação aos dados da literatura 
para a mesma fonte (an(r)). 
 Os resultados da avaliação das incertezas tipo A (Estatística de MC) e tipo B 
(outras incertezas estatísticas) associadas à determinação dos parâmetros do formalismo 
TG43U1 são apresentados na Tabela 7.5. 
Tabela 7.5 Análise de incertezas associadas às simulações de MC. 
 gL(r) (%) F(r,) (%) σ  
r (cm) → 0.5 5 8 0.5 5 8  




2.38 3.16 2.86 11.46 1.10 7.02 0.99 
 
6.80 1.40 6.94 
Espetro de 
radiação 
0.04 0.40 0.82 
 
0.11 0.01 0.21 0.03 0.18 0.07 0.06 
Células de 
contagem 
0.02 0.01 0.02 6.88 0.04 0.19 0.04 0.00 0.01 0.12 
Secções eficazes
 0.0 0.04 0.08 0.09 0.02 0.05 0.0 0.02 0.0 0.92 
Estatística de 
MC  
0.02 0.06 0.12 0.12 0.04 0.57 0.08 0.42 0.16 0.13 
Soma em 
quadratura 
2.38 3.19 2.98 13.37 1.10 7.05 0.99 6.82 1.41 7.00 
  
 





7.2.2. Simulação do tratamento 
 Para a simulação do tratamento de LDRBT, as sementes foram incluídas nos 
fantomas de voxel da secção 7.1 e posicionadas no volume da próstata numa 
distribuição periférica simplificada. Considerou-se que as sementes apresentavam uma 
atividade inicial (Ai) de 0,6 mCi para uma prescrição de dose de 145 Gy (TDLDRBT). 
Utilizou-se um total de 93 sementes na Próstata A e de 204 na Próstata B. A tally F6 foi 





 após simulação de 1x10
8
 partículas. Esta energia depositada foi depois 

















onde T1/2 é o período de semidesintegração do Iodo-125, correspondente a, 
aproximadamente, 60 dias.  
 A informação da dose depositada em cada voxel i foi utilizada para a construção 
de DVHs dos tratamentos em simulação. Os cDVHs correspondentes aos volumes das 
próstatas (Próstata A e Próstata B), assim como dos respetivos retos (Reto A e Reto B) 
são apresentados na Figura 7.8. 
 
Figura 7.8 DVHs obtidos paras as Próstatas A e B e retos correspondentes (Reto A e B) após a 
simulação de 1x10
8
 partículas. Considerou-se uma Ai de 0,6 mCi para uma prescrição de dose de 
145 Gy. 





 Os dDVH dos tratamentos simulados foram utilizados para o cálculo da EUD. 
No caso da próstata, recorreu-se à equações (4.18) e (4.20) a (4.22) para a determinação 
da EUD e à equação (4.24) para a TCP. Para o reto, foi utilizada a equação (4.17) para o 
cálculo da gEUD. O parâmetro Tef na equação (4.20) foi substituído pelo tempo médio 
de irradiação (Tmed), ficando: 
 







R   (7.9) 
As equações (4.26) e (4.27) foram utilizadas para a determinação da NTCP do reto. 
 Determinou-se a EUD em função da TD para cada fantoma em estudo. 
Começou-se assim por prever a Ai das sementes necessária para cumprir os parâmetros 
de avaliação do implante da Tabela 3.3 para a próstata (CTV) para TDs de 10 a 145 Gy. 
As TCPs foram calculadas em função da TD para os três grupos de risco de pacientes 
(Tabela 4.1). Para os retos, determinou-se ainda a NTCP em função da dose prescrita. 
Estes resultados encontram-se resumidos na Tabela 7.6 à Tabela 7.9 e na Figura 7.9 à 
Figura 7.11. 
Tabela 7.6 EUD e TCP para os três grupos de risco (K1, K2 e K3) em função da TD prescrita e da Ai 
das fontes para a Próstata A obtidas com as simulações de LDRBT. Parâmetros de avaliação da 





















10 0,04 96 23 11 12 3 0,0 0,0 0,0 
20 0,08 96 19 22 25 8 0,0 0,0 0,0 
30 0,13 97 28 35 40 14 0,0 0,0 0,0 
40 0,18 97 34 48 56 21 0,0 0,0 0,0 
50 0,22 97 29 59 68 27 0,0 0,0 0,0 
60 0,25 96 21 67 77 31 0,0 0,0 0,0 
70 0,30 96 25 80 93 38 0,0 0,0 0,0 
80 0,35 96 27 96 108 44 0,0 0,0 0,0 
90 0,40 97 30 107 123 51 6,4 0,6 0,0 
100 0,45 97 32 120 139 57 60,0 37,4 3,0 
110 0,5 97 34 133 154 64 90,5 83,0 50,5 
120 0,5 96 21 133 154 64 90,5 83,0 50,5 
130 0,6 97 36 159 185 76 99,6 99,2 97,2 
140 0,6 96 24 159 185 76 99,6 99,2 97,2 
145 0,6 96 20 160 185 76 99,6 99,2 97,2 
 





Tabela 7.7 EUD e TCP para os três grupos de risco (K1, K2 e K3) em função da TD prescrita e da Ai 
das fontes para a Próstata B obtidas com as simulações de LDRBT. Parâmetros de avaliação da 





















10 0,04 96 22 11 12 3 0,0 0,0 0,0 
20 0,08 95 19 22 25 8 0,0 0,0 0,0 
30 0,13 96 27 35 40 14 0,0 0,0 0,0 
40 0,18 96 32 48 55 21 0,0 0,0 0,0 
50 0,22 96 28 58 68 26 0,0 0,0 0,0 
60 0,25 95 21 66 77 30 0,0 0,0 0,0 
70 0,30 95 23 80 92 37 0,0 0,0 0,0 
80 0,35 96 26 93 108 43 0,0 0,0 0,0 
90 0,40 96 28 106 123 49 1,4 0,0 0,0 
100 0,45 96 30 119 138 55 41,1 18,9 0,2 
110 0,5 96 32 132 154 61 82,6 69,8 26,8 
120 0,5 95 20 132 154 61 82,6 69,8 26,8 
130 0,6 96 34 158 184 73 99,0 98,2 93,5 
140 0,6 95 23 158 184 73 99,0 98,2 93,5 
145 0,6 95 19 158 184 73 99,0 98,2 93,5 
 
 
Tabela 7.8 gEUD e NTCP em função da TD prescrita e da Ai das fontes para o Reto A obtidas com 
as simulações de LDRBT. Parâmetros de avaliação da Tabela 3.3 para o reto e dose média (Dmed) 















10 0,04 0,00 9 0,3 2 0,00 
20 0,08 0,00 17 0,5 3 0,00 
30 0,13 0,00 27 0,8 5 0,00 
40 0,18 0,02 38 1,1 7 0,00 
50 0,22 0,00 46 1,4 9 0,00 
60 0,25 0,00 52 1,6 10 0,00 
70 0,30 0,00 63 1,9 12 0,00 
80 0,35 0,00 73 2,2 14 0,00 
90 0,40 0,00 88 2,5 16 0,00 
100 0,45 0,01 99 2,8 18 0,01 
110 0,5 0,02 110 3,1 20 0,01 
120 0,5 0,00 110 3,1 20 0,01 
130 0,6 0,02 125 3,7 24 0,03 
140 0,6 0,00 125 3,7 24 0,03 










Tabela 7.9 gEUD e NTCP em função da TD prescrita e da Ai das fontes para o Reto B obtidas com 
as simulações de LDRBT. Parâmetros de avaliação da Tabela 3.3 para o reto e dose média (Dmed) 















10 0,04 0,00 9 0,2 2 0,00 
20 0,08 0,00 16 0,5 3 0,00 
30 0,13 0,00 25 0,8 5 0,00 
40 0,18 0,00 35 1,0 7 0,00 
50 0,22 0,00 42 1,3 8 0,00 
60 0,25 0,00 48 1,4 9 0,00 
70 0,30 0,00 57 1,7 11 0,00 
80 0,35 0,00 67 2,0 13 0,00 
90 0,40 0,00 76 2,3 15 0,00 
100 0,45 0,00 86 2,6 17 0,01 
110 0,5 0,00 95 2,9 19 0,01 
120 0,5 0,00 95 2,9 19 0,01 
130 0,6 0,00 114 3,5 22 0,02 
140 0,6 0,00 114 3,5 22 0,02 
145 0,6 0,00 114 3,5 22 0,02 
 
Figura 7.9 EUD obtido através do dDVH dos tratamentos simulados em função da TD de LDRBT 
para as Próstatas A e B e correspondentes Retos A e B. 






Figura 7.10 TCP obtido através do dDVH dos tratamentos simulados e do número de clonogénios 
tumorais (parâmetros K1, K2 e K3 da Tabela 4.1) em função da TD de LDRBT para as Próstatas A e 
B. 
 
Figura 7.11 NTCP obtido através do dDVH dos tratamentos simulados em função da TD de 
LDRBT para os Retos A e B. 





7.3. Simulações de EBRT 
 
7.3.1. Validação do LINAC 
 
 Neste trabalho procedeu-se à modelação da cabeça de tratamento do LINAC 
Varian Clinac 2100 C/D (Varian Oncology Systems, Palo Alto, CA 94304 USA) com o 
código de MC MCNPX (162) (ver secção 5.1). A geometria da cabeça do LINAC foi 
fornecida pela Varian Medical Systems. Os componentes da cabeça do LINAC 
implementados incluem o colimador primário, alvo, filtro aplanador, jaws e colimador 
multilâminas (Millenium MLC, 120 lâminas) (Figura 7.12). A atenuação nas câmaras 
de ionização de monitorização e no espelho da luz de campo são negligenciáveis (154, 
223), pelo que estes componentes não foram incluídos na simulação. 
 
Figura 7.12 Visualização esquemática da cabeça do LINAC Varian Clinac 2100 C/D implementada 
com o código de MC MCNPX. Adaptado de (162). 
 O feixe de eletrões inicial atinge um alvo composto por duas camadas: uma 
primeira camada de tungsténio, onde ocorre grande parte da produção de fotões por 
bremsstrahlung; e uma segunda camada de cobre para uma dissipação rápida do calor. 





O feixe de bremsstrahlung do alvo de raios X é limitado na dimensão de campo máxima 
pelo colimador primário, feito de tungsténio. Abaixo do colimador primário encontra-se 
um filtro aplanador de tungsténio. Este filtro tem uma espessura maior no centro de 
forma a produzir um campo de radiação de intensidade uniforme em profundidade. Os 
colimadores secundários, jaws, também feitos de tungsténio, são controlados pelo 
utilizador de forma a garantir a dimensão de campo pretendida. As jaws superiores (Y) 
movem-se ao longo de um arco com 28 cm de raio centrado no alvo. As jaws inferiores 
(X) movem-se linearmente, girando de forma a manter as faces centradas no alvo.  
 
 O colimador multilâminas Millennium
®
 MLC é composto por dois bancos de 
lâminas de tungsténio, cada um com 60 lâminas, que permitem a conformação do 
campo de radiação ao volume de tratamento. As 20 lâminas centrais têm uma largura de 
5 mm e as 20 lâminas externas uma largura de 10 mm. Há três tipos diferentes de 
lâminas que constituem este MLC: target, isocenter e full. As lâminas internas 
encontram-se dispostas num padrão alternado com o final mais espesso em direção ao 
alvo (lâmina target) e em direção ao isocentro (lâmina isocenter). As extremidades das 
lâminas são arredondadas de modo a garantir uma dimensão de penumbra constante em 
função da posição da lâmina (Figura 7.13). 
 
 
Figura 7.13 Representação esquemática dos raios do feixe que determinam a forma do limite do 
campo de radiação nas extremidades arredondadas das lâminas. 
 As lâminas adjacentes encontram-se separadas por um gap de ar (gap inter-
lâminas), permitindo uma fricção mínima e que a lâmina se mova livremente. O espaço 
do gap inter-lâminas pode variar entre 0,025 e 0,125 mm. A modelação das lâminas em 
MC é complexa devido à sua geometria. As propriedades geométricas mais importantes 
para a radiação transmitida através do MLC são a borda da lâmina e o efeito tongue e 
groove, que cria um ajuste apertado entre as lâminas do MLC enquanto estas se movem 
e minimiza o espaço entre lâminas adjacentes (Figura 7.14). 






Figura 7.14 Representação do Millennium
®
 MLC simulado neste trabalho,  lâminas half target  e 
half isocenter. 
 A Figura 7.15 apresenta um esquema da transmissão da radiação através das 
lâminas, simplificada como uma função degrau (224). Um raio que percorre o trajeto a 
passa através da altura completa da lâmina, sendo completamente atenuado. Um raio ao 
longo de b é atenuado em cerca de metade da altura da lâmina. Um raio ao longo de c 
passa através do tongue  e groove, sendo quase completamente atenuado. Na prática, o 
vale teórico no centro do perfil de fuga nunca é detetado. Retraindo um lâmina, a 
distância entre as duas consecutivas é de alguma forma maior que o espaço entre as 
lâminas (W' na Figura 7.15), com uma penumbra de dimensão (W' - W)/2.        
 
Figura 7.15 Representação de diferentes percursos de fuga entre lâminas e do efeito tong e groove 
na penumbra ao longo do lado de uma lâmina de MLC. Adaptado de (224). 
7.3.1.1. Energias de cut-off para eletrões 
 Na simulação dos fotões, optou-se por utilizar a energia de cut-off de default do 
MCNPX, isto é, 0,001 MeV. No entanto, a simulação dos eletrões implica um tempo de 
cálculo consideravelmente superior e nota-se uma considerável redução deste tempo 





com o aumento da energia de cut-off. Para a avaliação da energia mínima de eletrões a 
utilizar na validação do LINAC (valor de cut-off de energia,  CUT:e) foi utilizado um 
método semelhante ao descrito por Schach von Wittenau et al. (2000) (225). Descreve-
se uma Figura de Mérito (FOM) da seguinte forma:  
  (7.10) 
onde Ej são as energias das partículas de eletrões que compõem o espetro do feixe 
emergente do LINAC e incidente no fantoma e I(Ej) a importância das partículas de 
uma dada energia para a energia total do cálculo de dose. 
 A tally de fluência de energia, *F4, foi utilizada para determinação da fluência 
energética dos eletrões dentro de determinadas gamas de energia e para profundidades 
crescentes de 0,25 cm a 10 cm no fantoma de água, correspondendo a I(Ej). A FOM 
descrita corresponde à fluência de energia total contabilizada para cada profundidade. A 
importância relativa, I(Ej) %, das partículas de uma determinada gama de energia a uma 







j   (7.11) 
 As importâncias relativas em função da profundidade para as várias gamas de 
energias de eletrões entre 0,05 e 15 MeV são apresentadas na Figura 7.16 à Figura 7.18. 
 
Figura 7.16 Importâncias relativas da fluência energética em água para as energias de eletrões 










Figura 7.17 Importâncias relativas da fluência energética em água para as energias de eletrões 
entre 0,1 e 1,0 MeV em função da profundidade. 
 
Figura 7.18 Importâncias relativas da fluência energética em água para as energias de eletrões 
entre 1 e 15 MeV em função da profundidade. 





 A contribuição dos eletrões de energias inferiores a 0,1 MeV para a deposição 
total de energia destas partículas em água até aos 10 cm de profundidade é inferior a 
0,1%. Obtiveram-se contribuições inferiores a 1% até aos 10 cm para energias de 
eletrões inferiores a 0,3 MeV e em eletrões inferiores a 0,5 MeV para profundidades a 
partir de 2,7 cm.   
 É ainda visível uma diminuição da importância com a profundidade para os 
eletrões de energias até 0,6 MeV. Para partículas entre 0,7 MeV e 2,0 MeV, a 
importância apresenta uma região de buildup com um máximo a apróximadamente 0,75 
cm de profundidade em água e diminuido depois até aos 3,25 cm, quando estabiliza. Em 
energias entre 2 MeV e 6 MeV de eletrões, tem-se ainda um ligeiro aumento da 
importância que estabiliza com a profundidade. A importância dos eletrões acima de 6 
MeV apresenta um decréscimo mais acentuado até cerca de 0,75 cm de profundidade, 
continuando depois a diminuir até aproximadamente 3 - 4 cm e estabilizando a 
profundidades superiores. 
 Na validação do LINAC optou-se pela utilização de uma energia de cut-off para 
eletrões de 0,5 MeV, garantindo uma contribuição inferior a 1% do total destas 
partículas a partir dos 2,7 cm de profundidade em água e até 1,3% para profundidades 
inferiores. 
7.3.1.2. Energia inicial média e dispersão radial dos eletrões 
 
 Assumiu-se que o feixe de eletrões inicial apresenta um espetro monoenergético 
e que a sua forma se aproxima a uma distribuição Gaussiana (154, 226-228). Para a 
determinação da energia inicial do feixe de eletrões, comparam-se as curvas de PDD das 
simulações de MC com as curvas experimentais. A dispersão radial dos eletrões, full 
width at half maximum (FWHM), foi validada com recurso à comparação de perfis de 
dose. Para tal, utilizaram-se campos de 10 x 10 cm
2 
definidos pelas jaws X e Y e SSD 
de 100 cm. Os perfis foram medidos a uma profundidade de 10 cm em água. As curvas 
experimentais foram obtidas na Unidade de Radioterapia do Algarve, nestas condições, 
com uma câmara de ionização PTW, modelo 31010, de 0,125 cm
3
 e um fantoma de 
água PTW, modelo 41006.  
 
 Nas simulações, a dose foi medida num cubo de água com dimensões de 50 x 50 
x 50 cm
3 
e densidade -0,998 gcm
-3
. A deposição de energia foi medida com recurso à 




, em cilindros de 0,635 cm de comprimento e 
0,25 cm de raio dispostos ao longo do eixo dos yy para a obtenção dos PDDs e na 
região central dos perfis. Na zona de penumbra dos perfis utilizaram-se cilindros de 2 
cm de comprimento e raio de 0,25 cm. Foram simuladas um total de 1x10
9 
partículas, 
tendo-se obtido um erro estatístico inferior a 1% até aos 8,5 cm de profundidade e 
inferior a 1,8% nos 30 cm para os PDDs. Nos perfis, os mesmos erros foram inferiores a 
1% na região central (definida entre ± 5 cm aos 10 cm de profundidade) e inferiores a 
3,3% na zona de penumbra. As curvas de PDD foram normalizadas para os 10 cm de 
profundidade e, os perfis, para a dose no eixo central. A Figura 7.19 e a Figura 7.20 
mostram os PDDs e os perfis medidos e calculados, respetivamente, para uma energia 





inicial do feixe de eletrões de 14,7 MeV e uma FWHM de 0,17 cm de forma a simular a 
energia de fotões de 15 MV do LINAC em estudo.  
 
Figura 7.19  Comparação dos PDDs medidos e calculados para uma energia inicial do feixe de 
eletrões de 14,7 MeV e FWHM de 0,17 cm. Utilizou-se uma dimensão de campo de 10 x 10 cm
2
 
definida à SSD de 100 cm. O erro estatístico é inferior a 1% até aos 8,5 cm de profundidade e 
inferior a 1,8% nos 30 cm. 






Figura 7.20  Comparação dos perfis de dose medidos e calculados para uma energia inicial do feixe 
de eletrões de 14,7 MeV e FWHM de 0,17 cm. Utilizou-se uma dimensão de campo de 10 x 10 cm
2
 
definida à SSD de 100 cm e o perfil foi medido a 10 cm de profundidade. O erro estatístico é 
inferior a 1% na região central e inferior a 3,3% na zona de penumbra. 
 Os PDDs e os perfis de dose obtidos através das simulações de MC com uma 
energia inicial de 14,7 MeV e FWHM de 0,17 cm foram comparados com as curvas 
experimentais para um campo de 10 x 10 cm
2
 definido à superfície do fantoma de água 
a uma SSD de 100 cm. Nos perfis, o desvio entre pontos de igual distância ao eixo 
central entre as simulações e a curva experimental foram inferiores a 1%. Para os PDDs, 
à exceção da região de buildup, os desvios entre os pontos de igual profundidade foram 
também inferiores a 1%. Para o índice de qualidade do feixe definido como a razão 
entre a dose 20 cm de profundidade e a dose a 10 cm para um campo de 10 x 10 cm
2
 e à 
SSD de 100 cm (36) obteve-se um desvio absoluto de 0,5% entre o experimental e as 
simulações. 
 
7.3.1.3. Transmissão através do MLC 
 
 O MLC foi modelado a 51 cm do alvo segundo os esquemas de half-leaf target e 
half-leaf isocenter fornecidos pela Varian Medical Systems e representados na Figura 






Cu e 1,5% 
26
Fe (229). O final arredondado das lâminas tem uma 
curvatura de 8 cm de raio e as mesmas apresentam uma espessura de 6,5 cm.  





 Experimentalmente, a transmissão entre lâminas adjacentes foi medida com uma 
câmara de ionização PTW, modelo 31010, de 0,125 cm
3
 e um fantoma de água PTW, 
modelo 41006. Com a câmara a uma profundidade de 28 mm e as jaws a definirem um 
campo de 10 x 36 cm
2 
(X x Y) à superfície com uma SSD de 100 cm, procurou-se o 
ponto de maior transmissão com MLC fechado com um dos bancos a -20 cm para além 
do centro do campo. A câmara foi posicionada paralelamente ao eixo do movimento das 
lâminas. O fator de transmissão utilizado como referência foi o de maior transmissão, 
dado que é este o valor fornecido para o algoritmo de cálculo pencil-beam para fotões 
do TPS Eclipse (Varian Medical Systems). O fator de transmissão obtido 
experimentalmente para a energia de fotões de 15 MV, dado pela razão entre a dose 
medida pela câmara de ionização com campo fechado e aberto (sem MLC) no referido 
ponto de maior transmissão, foi de 2,11%.     
 
 De forma a coincidir a transmissão no MLC modelado em MC com o fator de 
transmissão do TPS, ajustou-se a densidade do MLC e o espaçamento entre lâminas 





em cilindros de 4 cm de comprimento e 0,25 cm de raio, posicionados num cubo de 
água com dimensões de 50 x 50 x 50 cm
3 
a 100 cm da fonte de eletrões e densidade 
0,998 gcm
-3 
a 28 mm de profundidade. Os cilindros foram ainda posicionados 
paralelamente à direção do movimento das lâminas e centrados no centro do espaço 
inter-lâminas. Foram efetuadas um total de 17 medições com campo aberto e com 
campo fechado com o MLC, com as jaws a definir um campo de 10 x 18 cm
2
 (X x Y) à 
superfície do fantoma.  
 
 Na medição de dose com campo aberto (sem MLC) foram simuladas um total de 
1x10
9 
partículas, tendo-se obtido erros estatísticos de 0,5% nas medições.  Para medir a 
dose transmitida através do MLC, foi utilizada a técnica de redução de variância 
Splitting da Geometria, de forma a aumentar a eficiência das partículas na zona das 
tallies. Para tal, atribuíram-se importâncias crescentes desde a fonte até ao fantoma de 
água, tentando-se manter o número de partículas aproximadamente constante e não 
excedendo uma razão de 8 entre células adjacentes (ver secção 5.1.5.4). Foram 
simuladas um total de 3x10
8
 partículas para um erro estatístico de 0,7% nas medições. 
Obteve-se um fator de transmissão médio de 2,13% com desvio padrão de 0,19% nas 17 
medições com uma distância entre lâminas adjacentes de 0,1 mm e uma densidade de 
16,2 gcm
-3
 para a liga de tungsténio, resultando num desvio em relação ao valor 
experimental inferior a 1%.  
7.3.2. Simulação do tratamento 
 
7.3.2.1. Definição dos campos de tratamento 
 Para a simulação do tratamento de EBRT utilizaram-se, tal como na secção 7.2.2 
para a LDRBT, os fantomas de voxel da secção 7.1, com o centro das próstatas 





centrados com a fonte. Consideraram-se quatro campos com diferentes direções do feixe 
de tratamento relativamente aos pacientes em estudo: Anterior, Posterior, Esquerdo e 
Direito, tal como representado na Figura 7.21. 
 
Figura 7.21 Exemplo de uma configuração de quatro campos de tratamento (também designado 
por box technique) na região pélvica. 
 A energia utilizada na simulação foi a validada na secção 7.3.1.2 para a 
simulação de fotões de 15 MV. Para a obtenção da dimensão e forma dos campos para 
conformação aos volumes das próstatas foram utilizadas as tomografias computorizadas 
originais no TPS. À próstata visível na tomografia computorizada (CTV) foi dada uma 
margem de 0,8 cm para a obtenção do PTV. Centraram-se os campo de tratamento 
Anterior e Esquerdo de forma a fazer corresponder ao centro da próstata nas três 
direções: Anterior-Posterior (AP), Superior-Inferior (SI) e Equerdo-Direito (ED), 
ficando-se  assim com o isocentro dos campos no centro da próstata e a uma distância 
de 100 cm da fonte de radiação. Para a conformação das jaws e MLC ao PTV, deu-se 
uma margem de 0,8 cm nas direções AP e SI e 1,0 cm na direção SI, tendo em conta as 
penumbras do feixe de radiação. Obtiveram-se as seguintes dimensões de campo, 
apresentadas na Tabela 7.10 definidas ao isocentro para as Próstatas A e B (ver secção 
7.1). As posições de cada lâmina do MLC foram exportadas do TPS e utilizadas para a 










Tabela 7.10 Dimensões de campo definidas ao isocentro utilizadas nos campos de tratamento das 
Próstatas A e B. 
Campo Jaw 
Dimensão (cm) 
Próstata A Próstata B 
Anterior X 10,2 8,8 
Y 11,0 8,4 
Posterior X 10,2 8,8 
Y 11,0 8,4 
Esquerdo X 8,8 6,6 
Y 11,0 8,4 
Direito X 8,8 6,6 
Y 11,0 8,4 
 
7.3.2.2. Otimização do tempo de cálculo 
 
 Foram simulados, separadamente, cada campo de tratamento com as condições 
geométricas descritas na secção 7.3.2.1. Para a determinação da deposição de energia 




 em cada voxel da próstata e do reto foi utilizada a tally 
F6. As simulações foram realizadas com o código de MC MCNP6 instalado na 
worstation HP-Z820 do CTN/IST. 
 De forma a otimizar o tempo de simulação começou-se por determinar as 
deposições médias de energia na próstata e no reto com recurso à tally F6 com 1,4x10
7
 
partículas, utilizando-se primeiro um cut-off de 0,5 MeV para eletrões (ver secção 
7.3.11) e depois de 1,0 MeV para as mesmas partículas. Verificou-se um desvio de 
0,08% para a próstata e 0,32% para o reto com um erro estatístico de 0,5% no valor das 
tallies e uma redução do tempo de simulação de 15% na utilização do cut-off de 1,0 
MeV em relação ao de 0,5 MeV. Optou-se assim pela utilização do cut-off de 1,0 MeV 
para os eletrões. Para os fotões foi permitido o cut-off de 0,001 MeV. 
 Dado o reduzido volume de cada voxel no fantoma e a dificuldade em obter-se 
um erro estatístico razoável em tempo útil, recorreu-se à utilização da técnica de 
redução de variância por WWG (ver secção 5.4.5.4). Esta técnica permite o ajuste dos 
pesos das partículas emitidas pela fonte à medida que a sua energia é modificada e estas 
se movem através das várias células da geometria do problema. Dado que no problema 
inicial a fonte é emissora de eletrões que colidem no alvo de tungsténio de forma 
produzir fotões optou-se por criar uma superfície emissora destes fotões que saem do 
alvo. Como superfície emissora utilizou-se a superfície inferior do cilindro do alvo de 
tungsténio de onde são emitidos os fotões. Os dados das partículas que saem desta 
superfície foram escritos num ficheiro de fonte superfície da função SSW do MCNPX 
após simulação de 3x10
7
 partículas. Este ficheiro foi depois utilizado como fonte 
emissora nas simulações subsequentes através da função SSR.   
 A geração das janelas de peso foi otimizada através de múltiplas simulações para 
um detetor pontual centrado com a fonte em X e Y e a distâncias crescentes da fonte. As 





últimas simulações para a obtenção das janelas de peso foram realizadas para cada 
campo e fantoma com o detetor situado no limite inferior da próstata ou do reto, 
dependendo do volume que se encontrava mais distante da fonte após emissão de 1x10
8 
partículas. 
7.3.2.3. Determinação da dose uniforme equivalente 
 Os resultados das janelas de peso foram utilizados como input nas simulações 
para a obtenção da energia depositada nos vóxeis constituintes de cada próstata e reto 
das Próstatas A e B e para cada orientação dos feixes de radiação: Anterior, Posterior, 
Esquerdo e Direito através da simulação de 4,7x10
7
 partículas, tendo-se obtido um erro 
estatísco e máximo de 4% para todas as simulações. O resultado da energia depositada 













 As DVi de cada voxel i resultantes da simulação de cada campo foram somadas 
com as DVi correspondentes de cada um dos quatro campos de tratamento para cada 









 A normalização foi feita para a média das doses do total dos n vóxeis i na soma 















 A informação da dose depositada em cada voxel i foi utilizada para a construção 
de DVHs dos tratamentos em simulação. Os cDVHs correspondentes aos volumes das 
próstatas (Próstata A e Próstata B), assim como dos respetivos retos (Reto A e Reto B) 
são apresentados na Figura 7.22. 






Figura 7.22 DVHs obtidos paras as Próstatas A e B e retos correspondentes (Reto A e B) após a 
simulação de 4,7x10
7
 partículas na soma dos quatro campos de tratamento. 
 Os dDVH dos tratamentos simulados foram utilizados para o cálculo das EUD 
para doses totais (TD) de 75,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy para pacientes de baixo risco e de 
81,0 Gy para pacientes de risco intermédio e alto risco em fracionamentos de 1,8 Gy 
(33). No caso da próstata, recorreu-se à equações (4.18), (4.19) e (4.22) para a 
determinação da EUD e à equação (4.24) para a TCP. Para o reto, foi utilizada a 
equação (4.17) para o cálculo da gEUD e as equações (4.26) e (4.27) para a NTCP. Os 
valores dos parâmetros utilizados são os apresentados na Tabela 4.1. Estes resultados 
encontram-se resumidos na Tabela 7.11 para as próstatas e na Tabela 7.12 para o reto. 
Tabela 7.11 EUD e TCP para os três grupos de risco (K1, K2 e K3) em função da TD prescrita para 
as Próstatas A e B obtidas com as simulações de EBRT. 
TD 
(Gy) 















75,6 72 97 95 84 72 97 95 83 
77,4 74 98 97 89 73 98 97 88 
79,2 75 99 98 93 75 99 98 92 









Tabela 7.12 EUD e NTCP em função da TD prescrita para os Retos A e B obtidas com as 
simulações de EBRT. 
TD (Gy) 
Reto A Reto B 
EUD (Gy) NTCP (%) EUD (Gy) NTCP(%) 
75,6 35 0,2 36 0,2 
77,4 36 0,2 37 0,3 
79,2 37 0,3 37 0,3 
81,0 37 0,3 38 0,4 
  
 Para cada fantoma em estudo, fazendo variar o número de frações,  determinou-
se a dose por fração necessária para manter a mesma EUD das distribuições de dose 
para as Próstatas A e B correspondentes às TD:  75,6 Gy, 77,4 Gy, 79,2 Gy  e 81 Gy 
administradas em fracionamentos de 1,8 Gy por dia. Obtiveram-se, assim, curvas de 
iso-EUDPróstata em função do número de frações administradas. Para cada novo esquema 
de fracionamento, determinou-se a gEUD correspondente para o reto. Estes resultados 
encontram-se resumidos nas Figuras 7.23 a 7.26 para as iso-EUDPróstata correspondentes 
às TD de 75,6 Gy, 77,4 Gy, 79,2 Gy e 81 Gy, respetivamente. As diferenças entre os 
resultados dos dois fantomas foram de ± 1 cGy na dose por fração, dEBRT, e de ± 1Gy na 
gEUD-Reto, pelo que se apresentam os resultas médios na Figura 7.23 à Figura 7.26. 
Nota-se um decréscimo na gEUD do reto com o aumento do hipofracionamento que 
atinge um mínimo nas 10 - 20 frações. Com menos de 10 frações, a gEUD no reto volta 
a aumentar à medida que o número de frações é reduzido. 
 
 
Figura 7.23 Curvas de iso-EUD para a próstata considerando uma TD = 75,6 Gy representada pela 
dose por fração, dEBRT, em função do número de frações: ordenada esquerda. Curvas de gEUD para 
o reto em função do número de frações dos esquemas hipofracionados da iso-EUDpróstata calculada 
para TD = 75,6 Gy: ordenada direita. 






Figura 7.24 Curvas de iso-EUD para a próstata considerando uma TD = 77,4 Gy representada pela 
dose por fração, dEBRT, em função do número de frações: ordenada esquerda. Curvas de gEUD para 
o reto em função do número de frações dos esquemas hipofracionados da iso-EUDpróstata calculada 
para TD = 77,4 Gy: ordenada direita. 
 
Figura 7.25 Curvas de iso-EUD para a próstata considerando uma TD = 79,2 Gy representada pela 
dose por fração, dEBRT, em função do número de frações: ordenada esquerda. Curvas de gEUD para 
o reto em função do número de frações dos esquemas hipofracionados da iso-EUDpróstata calculada 
para TD = 79,2 Gy: ordenada direita. 






Figura 7.26 Curvas de iso-EUD para a próstata considerando uma TD = 81,0 Gy representada pela 
dose por fração, dEBRT, em função do número de frações: ordenada esquerda. Curvas de gEUD para 
o reto em função do número de frações dos esquemas hipofracionados da iso-EUDpróstata calculada 
para TD = 81,0 Gy: ordenada direita. 
 À média obtida das iso-EUD das próstatas A e B, foi aplicado um ajuste 
polinomial de ordem 6 que relaciona a dose por fração, dEBRT, com o número de frações, 
para cada TD em estudo, resultando na seguinte equação cujos parâmetros do ajuste se 
encontram resumidos na Tabela 7.13: 
 65432























Tabela 7.13 Parâmetros da equação (7.15) para determinação da EUD correspondente às TD de 
75,6 Gy, 77,4 Gy, 79,2 Gy e 81 Gy de EBRT para esquemas hipofracionados equivalentes ao 
fracionamento de 1,8 Gy/dia. 
TD = 75,6 Gy, EUD = 72 Gy 
I A1 A2
 


















TD = 77,4 Gy, EUD =  74 Gy 
I A1 A2
 


















TD = 79,2 Gy, EUD = 76 Gy 
I A1 A2
 


















TD = 81 Gy, EUD = 78 Gy 
I A1 A2
 



















7.4. Esquemas equivalentes de EBRT e LDRBT 
 Nas secções que se seguem apresentam-se esquemas de tratamento com EUD 
equivalente a 110 Gy de LDRBT e 45 Gy de EBRT em frações de 1,8 Gy (secção 
7.4.1), assim como esquemas equivalentes a EUDs totais na próstata de 67 Gy, 72 Gy, 
80 Gy, 90 Gy, 100 Gy e 110 Gy (secção 7.4.2). Para cada esquema foi determinada a 
gEUD respetiva para o reto.  
7.4.1. Esquemas equivalentes a tratamentos com 110 Gy de LDRBT com sementes 
de Iodo-125 seguidos de 25 frações de 1,8 Gy de EBRT 
 Na avaliação de esquemas de tratamento equivalentes de EBRT e LDRBT 
começou-se por determinar a EUD equivalente a um tratamento com 110 Gy de 
LDRBT, seguidos de 25 frações de 1,8 Gy de EBRT para o reto e para a próstata. A 
atividade inicial para as sementes de Iodo-125, Ai, foi de 0,5 mCi (ver Tabela 7.6 e 
Tabela 7.7). Considerou-se um intervalo de tempo de 4 semanas entre os dois 
tratamentos. 
 Para a determinação da fração de sobrevivência total esperada, ST, resultante dos 
dois tratamentos, recorreu-se à equação (4.23). Obtiveram-se EUDs de 104 Gy e 101 Gy 
para as Próstatas A e B, respetivamente, através da equação (4.18). As TCPs para os 3 
grupos de risco obtida foi de 100% (ver Tabela A e Figura A do Apêndice A). 
 Para o reto, determinou-se a EUD generalizada (gEUD) segundo a equação 
(4.17). A dose obtida em cada voxel a partir das simulações de LDRBT, incluindo o 





fator de protração GBT (equação (4.20)) foi somada à dose obtida com as simulações de 
EBRT normalizada para a dose por fração em cada voxel correspondente. A dose física 
resultante em cada voxel, D'i, foi então convertida no equivalente de dose em frações de 







  (7.16) 
onde G é o fator de protração descrito na equação (4.20) para LDRBT. Para EBRT, 
G=1/n, onde n é o número de frações. 
 Obteve-se uma gEUD de 41 Gy no Reto A (NTCP = 0,6%) e de 42 Gy no Reto 
B (NTCP = 0,7%) para o esquema de tratamento correspondendo a 25 frações de 1,8 Gy 
de EBRT e 110 Gy de LDRBT . 
 Determinaram-se então o número de frações de EBRT, nEBRT, necessárias para 
obter uma EUD equivalente a 110 Gy de LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de EBRT, 
fazendo-se variar a dose por fração de EBRT entre 1,8 e 5 Gy para TD de LDRBT entre 
0 e 145 Gy. Os resultados encontram-se resumidos na Tabela 7.14 e Tabela 7.15 para as 
Próstatas A e B, respetivamente, assim como na Figura 7.27. 
Tabela 7.14 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD equivalente a 110 Gy de 
LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de EBRT em função da dose por fração de EBRT e da TD de 
LDRBT para a Próstata A. 
TDLDRBT =  
0 Gy 
TDLDRBT =  
20 Gy 
TDLDRBT =  
50 Gy 
TDLDRBT =  
90 Gy 
TDLDRBT =  
110 Gy 




















1,8 66 1,8 60 1,8 48 1,8 33 1,8 25 1,8 18 
2,0 56 2,0 51 2,0 41 2,0 29 2,0 22 2,0 16 
2,5 40 2,5 37 2,5 29 2,5 20 2,5 15 2,5 11 
3,0 31 3,0 28 3,0 22 3,0 15 3,0 12 3,0 8 
4,0 20 4,0 18 4,0 14 4,0 10 4,0 7 4,0 5 
















Tabela 7.15 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD equivalente a 110 Gy de 
LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de EBRT em função da dose por fração de EBRT e da TD de 
LDRBT para a Próstata B.  
TDLDRBT =  
0 Gy 
TDLDRBT =  
20 Gy 
TDLDRBT =  
50 Gy 
TDLDRBT =  
90 Gy 
TDLDRBT =  
110 Gy 




















1,8 65 1,8 59 1,8 47 1,8 33 1,8 25 1,8 18 
2,0 56 2,0 50 2,0 40 2,0 28 2,0 22 2,0 15 
2,5 40 2,5 36 2,5 28 2,5 20 2,5 15 2,5 11 
3,0 30 3,0 27 3,0 21 3,0 15 3,0 12 3,0 8 
4,0 19 4,0 17 4,0 14 4,1 9 4,0 7 4,0 5 
5,0 13 5,0 12 4,9 10 4,9 7 4,9 5 4,9 4 
 
 
Figura 7.27 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD equivalente a 110 Gy de 
LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de EBRT em função da dose por fração de EBRT para diferentes 
TD de LDRBT para as Próstatas A e B. 
 Para os esquemas equivalentes da Tabela 7.14 e Tabela 7.15, determinou-se 
então a gEUD resultante para os Retos A e B, resumida na Tabela 7.16 e Tabela 7.17 
para os Retos A e B, respetivamente e, graficamente, na Figura 7.28. As NTCPs 
respetivas podem encontrar-se na Tabela A do Apêndice A.  





Tabela 7.16 gEUD no Reto A obtida para uma EUD equivalente a 110 Gy de LDRBT e 25 frações 
de 1,8 Gy de EBRT para o carcinoma da próstata em função do fracionamento de EBRT e da TD 
de LDRBT. 
 TDLDRBT =  
0 Gy 
TDLDRBT =  
20 Gy 
TDLDRBT =  
50 Gy 
TDLDRBT =  
90 Gy 
TDLDRBT =  
110 Gy 


























1,8 54 1,8 52 1,8 48 1,8 43 1,8 41 1,8 41 
2,0 52 2,0 51 2,0 47 2,0 43 2,0 41 2,0 41 
2,5 50 2,5 50 2,5 45 2,5 43 2,5 42 2,5 43 





4,0 48 4,0 46 4,0 46 4,0 46 4,0 46 
4,9 47 5,0 47 5,0 48 5,0 50 5,0 50 4,9 53 
 
Tabela 7.17 gEUD no Reto B obtida para uma EUD equivalente a 110 Gy de LDRBT e 25 frações 
de 1,8 Gy de EBRT para o carcinoma da próstata em função do fracionamento de EBRT e da TD 
de LDRBT. 
TDLDRBT =  
0 Gy 
TDLDRBT =  
20 Gy 
TDLDRBT =  
50 Gy 
TDLDRBT =  
90 Gy 
TDLDRBT =  
110 Gy 


























1,8 54 1,8 52 1,8 48 1,8 44 1,8 42 1,8 41 
2,0 54 2,0 51 2,0 47 2,0 44 2,0 43 2,0 41 
2,5 52 2,5 50 2,5 46 2,5 44 2,5 43 2,5 43 
3,0 50 3,0 49 3,0 46 3,0 45 3,0 45 3,0 45 
4,0 48 4,0 48 4,0 48 4,1 47 4,0 47 4,0 49 
 
5,0 48 5,0 49 4,9 49 4,9 50 4,9 51 4,9 54 
 
 






Figura 7.28 gEUD nos Retos A e B em função da TD de LDRBT para doses por fração de EBRT 
entre 1,8 e 5 Gy para uma EUD equivalente a 110 Gy de LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de EBRT 
para o carcinoma da próstata 
7.4.2. Esquemas equivalentes a EUDs na próstata de 67 Gy, 72 Gy, 80 Gy, 90 Gy, 
100 Gy e 110 Gy 
 Numa segunda abordagem, fez-se variar o fracionamento de EBRT entre 1,8 e 5 
Gy por fração, para EBRT como monoterapia (TBLDRBT = 0 Gy) e valores crescentes de 
TD de LDRBT (TDLDRBT = 20Gy, 50 Gy, 90Gy, 110 Gy e 145 Gy), de forma a garantir 
EUDs na próstata de 67Gy, 72Gy, 80Gy, 90Gy, 100Gy e 110Gy, dentro de ± 2Gy. 
Considerou-se um intervalo de tempo entre os dois tratamentos de 4 semanas. As TCPs 
para o carcinoma da próstata por grupo de risco e NTCPs para o reto correspondentes 
encontram-se na Tabela A do Apêndice A. 
 Os resultado encontram-se resumidos na Tabela 7.18 à Tabela 7.23 para a 
Próstata A e Reto A e na Tabela 7.24 à Tabela 7.29 para a Próstata B e Reto B. 
  
 





Tabela 7.18 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 67 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 67 ± 2 Gy 































1,8 41 34 1,8 35 32 1,8 24 29 1,8 9 26 1,8 1 25    
2,0 35 33 2,0 30 32 2,0 20 28 2,0 8 26 
 
      
2,5 25 32 2,5 21 30 2,5 14 28 2,5 5 27       
3,0 19 32 3,0 16 30 3,0 11 29 3,0 4 29       
3,9 12 30 
 
4,0 10 30 4,0 7 31 3,9 3 32       
4,8 9 32 5,0 7 31 4,9 5 32 5,0 2 36       
 
Tabela 7.19 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 72 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 72 ± 2 Gy 































1,8 44 37 1,8 38 34 1,8 26 30 1,8 12 28 1,8 4 27    
2,0 38 36 2,0 32 33 2,0 22 30 
 
2,0 10 28 2,0 3 28    
2,5 27 35 2,5 23 33 2,5 16 30 2,5 7 29 2,5 2 29    
3,0 20 33 3,0 18 33 3,0 12 31 3,0 5 30       
4,0 13 33 4,0 11 32 4,0 8 33 4,0 3 33       










Tabela 7.20 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 80 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 80 ± 2 Gy 































1,8 49 41 1,8 43 38 1,8 31 34 1,8 17 31 1,8 9 30 1,8 2 30 
 
2,0 42 40 2,0 37 38 2,0 27 34 2,0 14 31 2,0 8 31 2,0 1 31 
2,5 30 38 2,5 26 36 2,5 19 34 
 
2,5 10 32 2,5 5 32    
3,0 23 38 3,0 20 36 3,0 14 33 3,0 8 34 3,0 4 34    
4,0 14 36 4,0 13 37 4,0 9 35 4,0 5 37 3,9 3 38    
5,0 10 37 5,0 9 37 4,8 7 37 5,0 3 39 5,0 2 42    
 
Tabela 7.21 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 90 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 90 ± 2 Gy 































1,8 56 46 1,8 50 44 1,8 38 40 1,8 23 35 1,8 15 34 1,8 8 34 
2,0 47 44 2,0 42 42 2,0 32 39 2,0 19 35 2,0 13 34 
 
2,0 7 34 
2,5 34 43 2,5 30 41 2,5 23 38 2,5 14 36 2,5 9 36 2,5 5 37 
3,0 26 42 3,0 23 41 3,0 17 38 2,9 10 37 3,0 7 38 3,0 4 39 
4,0 16 40 4,0 14 39 4,0 11 39 3,9 7 40 4,0 4 40 
 
4,0 2 43 
5,0 11 40 4,7 10 37 4,9 8 41 4,9 5 43 5,0 3 45    
 131
 





Tabela 7.22 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 100 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 100 ± 2 Gy 































1,8 62 51 1,8 56 49 1,8 44 44 1,8 29 40 1,8 21 38 1,8 14 38 
2,0 53 50 2,0 48 48 2,0 38 44 2,0 25 40 2,0 18 38 
 
2,0 12 38 
2,5 38 48 2,5 34 46 2,5 27 43 2,5 18 41 2,5 13 40 2,5 8 40 
3,0 29 47 3,0 26 45 3,0 20 42 3,0 13 41 3,0 10 42 2,9 6 42 
4,0 18 45 4,0 16 44 4,0 13 44 3,9 8 42 4,0 6 44 4,0 4 46 
4,9 13 44 4,9 12 45 5,0 9 45 4,7 6 44 5,0 4 48 5,0 3 51 
 
Tabela 7.23 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 110 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata A e respetiva gEUD no Reto A em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata A: EUD = 110 ± 2 Gy 































1,8 68 56 1,8 63 54 1,8 50 49 1,8 35 44 1,8 27 43 1,8 20 42 
2,0 58 54 2,0 53 52 2,0 43 48 2,0 30 44 2,0 23 43 2,0 17 43 
2,5 42 53 
 
2,5 38 51 2,5 31 48 2,5 21 44 2,5 16 43 2,5 12 44 
3,0 32 51 3,0 29 50 3,0 23 47 3,0 16 45 3,0 12 44 2,9 9 46 
4,0 20 49 4,0 18 48 4,0 15 48 4,0 10 47 4,0 8 48 4,0 6 50 
5,0 14 49 4,9 13 48 5,0 10 48 5,0 7 50 
 











Tabela 7.24 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 67 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 67 ± 2 Gy 































1,8 41 35 1,8 35 33 1,8 24 30 1,8 10 26 1,8 4 27    
2,0 35 34 2,0 30 33 2,0 20 29 2,0 8 27 2,0 2 26    
2,5 25 33 2,5 21 33 2,5 14 29 2,5 6 28       
3,0 19 33 3,0 16 31 3,0 11 30 3,0 4 29       
4,0 12 32 4,0 10 32 4,0 7 32 4,0 3 33       
4,8 9 33 5,0 7 33 5,0 5 34 5,0 2 37       
 
Tabela 7.25 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 72 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 72 ± 2 Gy 































1,8 44 37 1,8 38 35 1,8 27 32 1,8 13 29 1,8 6 28    
2,0 38 37 2,0 32 34 2,0 22 31 2,0 11 29 2,0 5 29    
2,5 27 36 2,5 23 34 2,5 16 31 2,5 8 30 2,5 3 30    
3,0 20 34 3,0 18 35 3,0 12 32 3,0 6 32 3,0 2 31    
4,0 13 35 4,0 11 34 4,0 8 34 4,0 4 35       











Tabela 7.26 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 80 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 80 ± 2 Gy 































1,8 49 41 1,8 43 39 1,8 32 36 1,8 18 32 1,8 10 31 1,8 4 31 
2,0 42 41 2,0 37 39 2,0 27 35 2,0 15 32 2,0 9 32 2,0 3 32 
2,5 30 39 2,5 26 38 2,5 19 35 2,5 11 34 2,5 6 33 2,5 2 34 
3,0 23 39 3,0 20 38 3,0 14 35 3,0 8 35 3,0 5 35 3,0 1 35 
4,0 14 37 4,0 13 38 4,0 9 36 4,0 5 37 4,0 3 39 
 
   
5,0 10 38 5,0 9 39 4,8 7 39 4,9 4 42 5,0 2 42    
 
Tabela 7.27 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 90 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 90 ± 2 Gy 































1,8 56 47 1,8 50 45 1,8 38 41 1,8 24 37 1,8 17 36 1,8 10 35 
2,0 47 45 2,0 43 45 2,0 33 41 2,0 20 37 2,0 14 36 2,0 8 36 
2,5 34 44 2,5 30 42 2,5 23 40 2,5 15 38 2,5 10 37 2,5 6 38 
3,0 26 44 3,0 23 42 3,0 17 39 3,0 11 39 3,0 8 40 3,0 4 39 
4,0 16 42 3,9 15 41 4,0 11 41 3,9 7 41 4,0 5 43 4,0 3 45 









Tabela 7.28 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 100 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 100 ± 2 Gy 































1,8 62 52 1,8 56 50 1,8 44 46 1,8 30 42 1,8 23 41 1,8 16 40 
2,0 53 51 2,0 48 49 2,0 38 45 2,0 25 41 2,0 20 41 2,0 13 40 
2,5 38 49 2,5 34 47 2,5 27 45 2,5 18 42 2,5 14 42 2,5 9 41 
3,0 29 48 3,0 26 47 3,0 20 44 3,0 14 43 3,0 10 43 3,0 7 43 
4,0 18 46 4,0 16 45 4,0 13 45 4,0 9 46 4,0 7 47 3,9 5 48 
4,9 13 46 4,9 12 47 5,0 9 47 5,0 6 48 4,9 5 51 5,0 3 52 
 
Tabela 7.29 Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD 110 ± 2 Gy no carcinoma da próstata para a Próstata B e respetiva gEUD no Reto B em 
função da dose por fração de EBRT e da TD de LDRBT. 
Próstata B: EUD = 110 ± 2 Gy 































1,8 68 57 1,8 63 56 1,8 50 50 1,8 36 46 1,8 28 44 1,8 22 44 
2,0 58 56 2,0 53 54 2,0 43 50 2,0 31 47 2,0 25 46 2,0 18 44 
2,5 42 54 2,5 38 52 2,5 31 50 2,5 22 47 2,5 18 47 2,5 13 46 
3,0 32 53 3,0 29 52 3,0 23 49 3,0 17 48 3,0 13 47 2,9 10 48 
4,0 20 51 4,0 18 50 4,0 15 50 4,0 11 51 4,0 8 47 4,0 6 51 
 









 Na sequência, apresentam-se graficamente os resultados expostos na Tabela 7.18 
à Tabela 7.29. As figuras encontram-se organizadas por quantidade de EUD no 
carcinoma da próstata 67Gy, 72Gy, 80Gy, 90Gy, 100Gy e 110Gy e apresentam, em 
simultâneo para as Próstatas A e B, os resultados do número, nEBRT¸ de frações de EBRT 
em função da respetiva dose por fração, dEBRT, de forma a obter-se a EUD pretendida 
considerando TBLDRBT de 0 Gy, 20Gy, 50 Gy, 90Gy, 110 Gy e 145 Gy (Figuras 7.29, 
7.31, 7.33, 7.35, 7.37 e 7.39).  
 Em paralelo, são apresentados para as mesmas EUD no carcinoma da próstata e 
TBLDRBT, a gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT, dEBRT 
























 EUD = 67 Gy           
 
Figura 7.29  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 67 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B.   
 
Figura 7.30 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 
de frações da Figura 7.29 para uma EUD de 67 Gy no carcinoma da próstata.  





 EUD = 72 Gy 
 
 
Figura 7.31  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 72 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B. 
 
 
Figura 7.32 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 









 EUD = 80 Gy 
 
 
Figura 7.33  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 80 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B. 
 
 
Figura 7.34 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 




 EUD = 90 Gy 
 
 
Figura 7.35  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 90 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B. 
 
Figura 7.36 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 




 EUD = 100 Gy 
 
Figura 7.37  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 100 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B. 
 
Figura 7.38 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 
de frações da Figura 7.37 para uma EUD de 100 Gy no carcinoma da próstata. 





 EUD = 110 Gy 
 
Figura 7.39  Número de frações de EBRT necessárias para uma EUD de 110 Gy no carcinoma da 
próstata em função da dose por fração de EBRT para diferentes TD de LDRBT para as Próstatas 
A e B. 
 
Figura 7.40 gEUD nos Retos A e B em função da dose por fração de EBRT e do respetivo número 




Capítulo 8 Discussão 
 
 Neste trabalho, foram desenvolvidos esquemas de radioterapia alternativos que 
se espera serem biologicamente equivalentes a tratamentos com eficácia clinicamente 
provada, utilizando os conceitos de BED e EUD. Apresentam-se regimes práticos de 
EBRT hipofracionada, assim como EBRT em combinação com LDRBT com implantes 
permanentes de Iodo-125. São fornecidos os valores de BED, EUD, TCP e NTCP para a 
próstata e reto. Os dados apresentados nesta tese possibilitam dados para o desenho de 
novos ensaios clínicos com esquemas de tratamento alternativos para o carcinoma da 
próstata. 
 Fowler et al.(10) apresentaram esquemas de EBRT hipofracionada utilizando o 
conceito da BED. Utilizaram uma razão α/β de 1,5 Gy para o carcinoma da próstata e 
avaliaram a sensibilidade a este parâmetro fazendo-o variar entre 1,0 Gy e 2,0 Gy, bem 
como um α/β genérico de 3 Gy para reações tardias. Li et al. determinaram esquemas 
alternativos tanto para EBRT hipofracionada, como para LDRBT, HDRBT e EBRT 
combinada com BT utilizando o conceito de EUD para incorporar distribuições de dose 
não homogéneas. Recorreram a dois conjuntos diferentes de parâmetros do modelo LQ, 
um com uma razão α/β de 1,5 Gy e outro de 3,1 Gy para o adenocarcinoma da próstata. 
Utilizaram para a análise DVHs representativos da irradiação da próstata e reto com 
EBRT e BT. Na avaliação dos regimes combinados de LDRBT com EBRT 
consideraram unicamente esta última modalidade com fracionamento convencional. 
 Utilizando o conceito da BED é possível identificar, através de cálculos 
relativamente simples, regimes alternativos de tratamento e o seu potencial ganho 
terapêutico. No entanto, assume-se com a aplicação deste conceito que tanto a próstata, 
como o reto são irradiados de forma uniforme com a dose prescrita. Apesar de em 3D-
CRT se conseguir uma irradiação da próstata bastante uniforme, o mesmo não acontece 
no reto, uma vez que esta estrutura apresenta doses mais elevadas na região mais 
anterior junto à próstata e doses que podem ser consideravelmente mais baixas que a 
dose prescrita, dependendo do gradiente de dose, em zonas mais afastadas do volume-
alvo. 
 De forma a tornar a análise mais realista e precisa, utilizaram-se as doses 
absorvidas por voxel nas Próstatas e Retos A e B, provenientes das simulações de MC. 
Foram escolhidos dois pacientes para a seleção dos fantomas de voxel, um com uma 
próstata pequena de 31 cm
3
 (Próstata A) e outro com uma próstata grande de109 cm
3
 
(Próstata B). Considera-se que os resultados obtidos são equivalentes para as duas 
próstatas (Figuras 7.27 a 7.40 e Tabelas 7.14 a 7.29), pelo que se espera que os 
resultados não variem significativamente com a dimensão da próstata ou do reto. Foi 
apenas considerada a próstata como volume clínico tumoral (CTV) alvo mais  com uma 
margem adicional de 0,8 cm (PTV), para contabilização de desvios de posicionamento e 
movimentos internos dos órgão. Não se considerou a irradiação das vesículas seminais e 





gânglios pélvicos, uma vez que estes volumes não são incluídos nos tratamentos com 
BT.  
 Os parâmetros radiobiológicos do modelo LQ para o carcinoma da próstata 
apresentam algum grau de incerteza (secção 4.6), tendo havido muita discussão entre 
investigadores a este respeito (4). A utilização da EUD apresenta aqui também a 
vantagem deste conceito apresentar pouca variação com os parâmetros do modelo (14-
16). Além disto, assumiu-se que a RBE para as fontes de Iodo-125 era unitária. 
Diversos estudos utilizando linhas de células in-vitro têm mostrado que a RBE para as 
fontes de fotões de baixa energia utilizadas em LDRBT pode ser significativamente 
diferente dos fotões de alta energia da EBRT. Os valores publicados para a RBE 
induzida pela transferência linear de energia (LET) para fontes de Iodo-125 encontram-
se entre 1,5 e 2,1 (111-115). No entanto, o valor real da RBE, para além da LET, 
depende de fatores como a taxa de dose e propriedades biológicas do tecido irradiado 
(230). Por outro lado, Fowler et al. (103), através da análise de resultados clínicos 
publicados em 14 artigos do tratamento do cancro da próstata com EBRT, implantes de 
Iodo-125 e Paladio-103 determinaram que 145 Gy administrados com Iodo-125 seriam 
isoefetivos em termos de controlo bioquímico a 71 Gy de EBRT em frações de 2 Gy. 
Na análise deste trabalho encontrou-se uma EUD de 76 Gy equivalente a um tratamento 
de 145 Gy com implantes de Iodo-125 para a Próstata A (Tabela 7.6) e de 73 Gy para a 
Próstata B (Tabela 7.7). Tomando o valor médio destes resultados e dividindo pela dose 
isoefetiva de Fowler et al. (103), encontramos um valor para a RBE de 1,05, muito 
próximo da unidade. 
 O método de Monte Carlo (MC), para além de ser o mais preciso para a 
avaliação de distribuições de dose em radioterapia, permite que os cálculos sejam 
realizados em fantomas de voxel, representações realistas do corpo humano. Com o 
desenvolvimento de códigos mais rápidos otimizados para os cálculos de radioterapia e 
melhoramentos nos processadores dos computadores, o tempo de cálculo tem reduzido 
consideravelmente, motivando a implementação das técnicas de MC na prática clínica 
da radioterapia. Questões como as incertezas estatísticas, utilização de técnicas de 
redução de variância e capacidade de ter em conta detalhes geométricos da cabeça do 
LINAC são caraterísticas únicas do MC (154). Por outro lado, alguns detalhes do 
LINAC, tais como a caraterísticas do feixe de eletrões incidente (energia, posição, 
direção), são muitas vezes conhecidos apenas de forma aproximada. Torna-se assim 
necessária uma verificação experimental do algoritmo de MC, semelhante à de qualquer 
outro algoritmo model-based (154). Neste trabalho a validação da fonte de Iodo-125 
utilizada nas simulações de LDRBT foi realizada segundo as recomentações do relatório 
da TG43 (1995, 2004) da AAPM (49, 50) e os resultados comparados com resultados da 
literatura quer obtidos por simulação, quer experimentais (secção 7.2.1). A validação do 
LINAC foi realizada por comparação com curvas de PDD e perfis de dose para campos 
padrão, assim como com o valor da transmissão entre as lâmias do MLC,  obtidas 
experimentalmente para um LINAC Varian Clinac 2100 C/D (Varian Oncology 





Systems, Palo Alto, CA 94304 USA) com fantoma de água e câmara de ionização 
(secção 7.3.1). 
 Keall e Siebers (231) avaliaram o nível de incerteza estatística para o qual um 
plano de tratamento de EBRT é clinicamente aceitável em termos de curvas de isodose, 
DVHs, TCP e NTCP, simulando vários níveis de incerteza estatística, relativamente à 
dose máxima para cada feixe. Os autores mostraram que 2% de incerteza estatística é 
aceitável para a avaliação das curvas de isodose e que não afeta os DVHs. Por outro 
lado, os efeitos das incertezas estatísticas são menores nos OARs relativamente aos 
volumes-alvo. Isto porque o efeito da incerteza da distribuição de dose no DVH, sendo 
essencialmente o mesmo que a convolução do DVH com uma distribuição Gaussiana, 
tem maior efeito no DHV de um volume-alvo que se assemelha a uma função degrau, 
do que no de um OAR que apresenta, normalmente, um declive menos acentuado. Os 
efeitos das incertezas nos DVHs foram quantificados pelo cálculo dos índices 
biológicos TCP e NTCP. Um erro estatístico de 4% na dose máxima resultou numa 
variação de 1% na TCP e não apresentou alteração na NTCP. 
8.1. Validação da fonte de Iodo-125 para LDRBT 
 A validação da fonte de Iodo-125 utilizada nas simulações de LDRBT foi 
realizada segundo o formalismo de dose do relatório TG43 (1995, 2004) da AAPM (49, 
50) com a derivação dos parâmetros constante de taxa de dose, Λ, função de dose radial, 
gL(r), função de anisotropia 2D, F(r,θ), e função de anisotropia 1D, an(r). Devido à lei 
do inverso quadrado da distância, o alto gradiente de dose torna complicada a 
dosimetria experimental em BT. Por outro lado, a utilização de métodos experimentais 
em BT é complexa devido a diversos aspetos na resposta dos detetores que devem ser 
tidos em conta: dependência da energia, resolução espacial, linearidade da resposta com 
a dose, anisotropia, erros de posicionamento, sensibilidade (razão sinal-ruído), média do 
sinal no volume do detetor, atenuação do próprio detetor, diferenças de composição 
entre o fantoma utilizado e a água e variação da resposta com o tempo após irradiação. 
A utilização de métodos de MC permite melhorar a precisão do cálculo. Os resultados 
da validação da fonte, bem como da análise de incertezas associadas às simulações 
encontram-se publicados na revista Physica Medica com o título Tissue composition 
and density impact on the clinical parameters for (125)I prostate implants dosimetry 
(Phys. Med. 2014; 30:799-808). 
 Pressupõe-se, de um modo geral, que as incertezas em BT são maiores que as de 
aplicações de EBRT. Desta forma, é recomendado pelos protocolos AAPM TG43 
(2004) (50) e TG138 (2011) (232), que os investigadores de dosimetria incluam uma 
análise de incertezas rigorosa e específica para cada metodologia, para além das 
incertezas estatísticas das simulações de MC. Neste trabalho, a avaliação das incertezas 
associadas às simulações da fonte de LDRBT encontram-se na secção 7.2.1.1 com um 
resumo dos resultados na Tabela 7.5 da secção 7.2.1.2. 
 A geometria da semente foi a maior fonte de incertezas encontrada no resultado 
de dose final com um máximo de 11,5% à distância radial de 0,5 cm da fonte (  = 0°). 





Estas incertezas são maiores no eixo longitudinal (  = 0°) e diminuem com o aumento 
da distância à fonte. A maior incerteza encontrada no eixo axial foi de 3,2% para uma 
distância intermédia de 5 cm e de 1,4 cm a um ângulo de 50º a 8 cm. As incertezas 
associadas ao espetro de radiação aumentam com a distância à fonte com um máximo 
de 0,8% a 8 cm (  = 90º). Em relação às CCs, as incertezas encontradas foram 
inferiores a 0,2%, à exceção de distâncias próximas da fonte no eixo longitudinal com 
uma incerteza de 6,9% a 0,5 cm. As secções eficazes de ionização apresentam 
incertezas inferiores a 0,1% para gL(r) e F(r,) e abaixo de 1% para  s incertezas 
estatísticas (Tipo A), foram mantidas abaixo de 0,2%, com exceção para as maiores 
distâncias à fonte no eixo longitudinal com um máximo de 0,6% a 5 cm ( = 0º). Estes 
resultados demonstram que a precisão no fabrico das sementes de LDRBT e a escolha 
correta das suas dimensões na simulação são de grande relevância para dosimetria com 
implantes de Iodo-125. 
 Os parâmetros obtidos nas simulações da fonte foram comparados com outros da 
literatura, incluindo os recomendados no relatório da AAPM TG43 (2004) (50). Obteve-




 para , o que representa um desvio de -3,0% 
em relação ao valor do conjunto de dados consensual (50). Comparativamente a 
estimativas mais recentes com MC para a mesma fonte, os mesmos desvios reduzem 
para -0,6% (51) e 1,3% (54). No entanto, a incerteza global encontrada para este 
parâmetro foi de 7%, pelo que o valor obtido se encontra dentro do intervalo de 
incerteza padrão total (Tabela 7.5).  
 Considerando outros resultados de MC, para gL(r), as simulações apresentam um 
desvio máximo, gL(r), de 4,6% em relação ao conjunto de valores recomendados (50), 
3,2% relativamente a Mainegra et al. (221), 1,1% a Dolan et al. (51) (referência para a 
implementação da geometria da fonte utilizada neste trabalho) e 6,5% a Rivard (55) 
(Tabela 7.4). A comparação com resultados de medidas experimentais com TLD, 
resultam em desvios máximos de 4% relativamente ao TG-43 (2004) (50) e de 2% a 
Dolan et al. (51) para distâncias à fonte entre 0,5 cm e 7 cm e de 8,5% fora deste raio. 
Os valores do protocolo TG43 (50), Mainegra et al. (221) e os resultados de MC de 
Dolan et al. (51) encontram-se todos dentro das incertezas padrão encontradas de 2,4% 
para gL(0.5cm), 3,2% para gL(5.0cm) e 2,9% para gL(8.0cm). 
 No que diz respeito aos resultados de F(r,), as simulações apresentam desvios 
máximos de 3,5% e 7,5% relativamente aos resultados de MC de Rivard (50) e de 
Dolan et al. (46), respetivamente (Figuras 7.3 a 7.6), que se encontram dentro da 
incerteza padrão total determinada para F(r, ). O máximo desvio em relação aos 
resultados de TLD de Dolan et al. (51) foi de 14,4% a 0,5 cm da fonte no eixo 
longitudinal ( = 0°). Estes desvios diminuem consideravelmente à medida  que o 
ângulo aumenta com uma diferença média absoluta de 5,7% a  = 0° e abaixo de 2% a  
= 70º e   = 80°. Foram, no entanto, encontradas diferenças mais elevadas relativamente 
aos dados consensuais do TG43 (50), chegando aos 40% a 0,5 cm e   = 0°. Esta 





concordância aumenta com a distância e ângulo com uma diferença máxima de 6,0% a 
5 cm (  = 5°) e abaixo de 1,0% a (  = 80°) para todas as distâncias. O conjunto de 
dados consensual do TG43 (50) foi selecionado dos dados semiempíricos de MC de 
Weaver (233). Weaver (233) utilizou um modelo de fonte linear simples com uma 
função anisotrópica de fluência de fotões medida a 100 cm da fonte com um detetor de 
cintilação de 2,5 cm de diâmetro, em vez de um modelo realista da geometria da fonte. 
Dolan et al. (51) atribuiu as discrepâncias relativamente aos dados de Weaver (233) a 
erros nos cálculos das médias dentro dos volumes das CCs. Por outro lado, os resultados 
an(r), são concordantes com Dolan et al. (51) dentro de 1,0% (MC) e 3,2% (TLD), com 
Rivard (55) dentro de 4,0% (MC) e com o dados recomendados pelo TG43 (50) dentro 
de 5,3% (MC). Estas diferenças máximas decrescem com a distância relativamente a 
todos os estudos.  
8.2. Validação do LINAC para EBRT 
 Optou-se pela utilização de uma energia inicial de eletrões de 14,7 MeV e 
FWHM de 0,17 cm. Os resultados dos PDDs e perfis de dose foram validados por 
comparação com as curvas experimentais para uma dimensão de campo de 10 x 10 cm
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definida à superfície do fantoma de água a uma SSD de 100 cm. Obtiveram-se desvios 
inferiores a 1%, com exceção para a região de buildup, considerando-se a validação 
bastante aceitável. A discrepância de dose na região de buildup tem sido muito discutida 
na literatura (154, 234-236). Kawrakow (237)  mostrou que a relação entre as curvas de 
ionização medidas e a dose dependem também de detalhes da câmara de ionização, tais 
como o comprimento da cavidade, densidade do material das paredes, dimensão do 
elétrodo central e raio da cavidade. Utilizando as corretas conversões de ionização para 
dose nos dados experimentais e uma série de melhorias nas simulações da cabeça do 
LINAC, as discrepâncias na região de buildup foram reduzidas para um nível aceitável 
(237). Também Chibani e Ma (238) mostraram que resolvendo algumas incertezas na 
modelação do colimador primário e incluindo fontes virtuais para a protecção de 
chumbo e espelho, resultam em melhorias significativas entre os dados medidos e os 
calculados na região de buildup. Para validar a transmissão através do MLC, ajustou-se 
a densidade e o espaçamento entre lâminas, dentro da incerteza fornecida pelo 
fabricante, obtendo-se um desvio inferior a 1%  entre o máximo de transmissão 
experimental e o valor médio da simulação. 
8.3. Esquemas hipofracionados de EBRT 
 Na secção 6.1 determinou-se uma BED constante para efeitos tardios no reto 
para uma utilização de menos frações e, consequentemente, maior dose por fração para 
quatro níveis de dose total: 76,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy (pacientes de baixo risco) e 81,0 
Gy (pacientes de risco intermédio e alto risco). Os resultados encontram-se na Tabela 
6.1 (TD = 75,6 Gy, 77,4 Gy e 79,2 Gy), Tabela 6.2  (TD = 81,0 Gy), Figura 6.1 
(incremento da BED em função do número de frações) e Figura 6.2 (TCP em função do 
número de frações). 





 Pode ser verificado que, à medida que a dose total diminui com menos frações, 
mas maior dose por fração, o efeito no tumor aumenta de forma considerável, apesar das 
complicações retais se manterem constantes. Para todos os níveis de dose, a dose efetiva 
no tumor aumenta na ordem dos 2% diminuindo em 5 o número de frações em relação 
ao esquema convencional. Este incremento dá-se de forma cada vez mais visível à 
medida que se reduz o número de frações, sendo da ordem dos 10-11% com  menos 20 
frações e dos 35-45% com menos 40 frações. Apesar da TCP ser já elevada para o 
esquema convencional (97% para TD = 75,6 Gy, pacientes de baixo risco, 95% para TD 
= 81,0 Gy, pacientes de alto risco), nota-se também um aumento no controlo tumoral à 
medida que se reduzem o número de frações. No caso mais crítico considerado para 
pacientes de alto risco, a TCP atinge os 100% com uma redução de 25 frações em 
relação ao regime convencional.   
 Na secção 7.4.1 determinou-se a EUD equivalente a um tratamento com 110 Gy 
de LDRBT, seguidos de 25 frações de 1,8 Gy de EBRT, resultando em 108 Gy para a 
Próstata A, 105 Gy para a Próstata B, 41 Gy para o Reto A e 42 Gy para o Reto B. Para 
a obtenção dos esquemas de EBRT administrada como monoterapia equivalentes ao 
esquema descrito, determinaram-se o número de frações necessárias para a 
administração da dose total em frações de 1,8 Gy, 2 Gy, 2,5 Gy, 3 Gy, 4 Gy e 5 Gy. 
Para as dose por fração mais elevadas, foi por vezes difícil conseguir obter o número de 
frações adequado para a EUD pretendida, tendo que se ajustar ligeiramente o valor da 
dimensão da fração. Os resultados entre as Próstatas A e B relativamente ao número de 
frações são concordantes dentro de ± 2 frações e dentro de ± 5Gy na gEUD do reto, 
tendo-se considerado o valor médio para análise. 
 Assim, é equivalente a um tratamento de 110 Gy de LDRBT em combinação 
com 25 frações de 1,8 Gy de EBRT, 66 frações de 1,8 Gy de EBRT, 56 de 2,0 Gy, 40 
de 2,5 Gy, 31 de 3 Gy, 20 de 4 Gy ou 13 de 5 Gy. Em relação à utilização de 66 frações 
de 1,8 Gy, a gEUD no reto reduz em 6% com o recurso a frações de 2,5 Gy e em 9% 
com frações de 4 Gy, o que representa uma diminuição na dose equivalente recebida 
pelo reto e, consequentemente, na sua NTCP (Tabela A).  
 Na secção 7.4.2 apresentam-se os resultados para esquemas equivalentes a 
EUDs na próstata de 67 Gy, 72 Gy, 80 Gy, 90 Gy, 100 Gy e 110 Gy, considerando 
frações de 1,8 Gy, 2,0 Gy, 2,5 Gy, 3,0 Gy, 4 Gy e 5 Gy. Para a EBRT administrada 
como monoterapia, obtiveram-se o número de frações necessárias para a obtenção das 
EUDs pretendidas (segunda coluna da Tabela 7.18 à Tabela 7.29), assim como as 
respetivas gEUD no reto (terceira coluna da Tabela 7.18 à Tabela 7.29). A tendência da 
gEUD no reto é uma vez mais a redução à medida que se aumenta a dose por fração, à 
exceção das EUDs de 67 a 80 Gy, onde se nota um ligeiro aumento na gEUD quando se 
aumenta a dose por fração de 4 para 5 Gy. 
 A utilização de esquemas hipofracionados no tratamento do carcinoma da 
próstata, para além do ganho terapêutico, permitindo administrar mais dose efetiva ao 
tumor com o mesmo nível de complicações tardias ou diminuir o nível de complicações 





mantendo o mesmo controlo tumoral, pode ainda traduzir-se numa maior conveniência 
para o paciente, poupança de recursos médicos e redução de custos para a instituição. 
 Estudos clínicos de tratamentos hipofracionados do carcinoma da próstata têm 
mostrado que esta modalidade é segura e efetiva. Estudos não aleatorizados de EBRT 
moderadamente hipofracionada (2,5 - 4 Gy) administrada nas modalidades de 3D-CRT 
ou IMRT têm revelado um controlo bioquímico da doença comparável com o 
conseguido com esquemas convencionais (239-249) e com boa tolerância em termos de 
complicações tardias para o reto e bexiga (239-252). Também praticáveis e bem 
tolerados têm sido tratamentos com EBRT convencionalmente fracionada combinada 
com boost hipofracionado de IMRT de 2 frações de 5 a 8 Gy (253) ou com boost 
concomitante em 28 frações de 2,5 Gy e 25 frações de 2,7 Gy (254, 255).  
 Resultados de EBRT em combinação com boost de HDRBT (2 frações de 5 a 15 
Gy, 3 frações de 3 a 6,5 Gy, ou 41 frações de 3 a 6 Gy) (256-264) e tratamentos com 
hipofracionamento extremo de HDRBT (3 frações de 10,5 Gy, 4 frações de 8,5 a 9,5 
Gy, 6 frações de 6,75 a 7 Gy, 8 frações de 3 Gy, ou 9 frações de 6 Gy) (265-271) ou de 
radiocirurgia esterotácica (5 frações de 6,7 a 7,25 Gy) (272-277), têm atingido elevadas 
taxas de controlo bioquímico associado a uma baixa morbilidade.  
 Diversos ensaios clínicos aleatorizados têm também demonstrado que os 
esquemas hipofracionados são equivalentes e, em alguns casos, até superiores na 
sobrevida livre de falência bioquímica sem diferença significativa ao nível das taxas de 
toxicidade tardia (133, 136, 278-282). 
 As vantagens de esquemas hipofracionados extendem-se a outros tipos de tumor, 
cuja sensibilidade ao fracionamento seja superior ou equivalente à dos tecidos 
circundantes. A título de exemplo, a razão α/β do carcinoma da mama para o controlo 
tumoral é de 4,6 Gy (283), semelhante à dos tecidos envolventes de resposta tardia 
(284), pelo que se espera que frações de dose maiores sejam mais eficientes na 
destruição das células tumorais. Também aqui, diversos estudos aleatorizados 
comparando esquemas de EBRT convencional e hipofracionada têm demostrado 
equivalencia em termos da eficácia dos tratamentos, incidência de complicações tardias 
ou efeitos cosméticos durante um follow-up de 5 a 10 anos (285).  
8.4. Terapia combinada, LDRBT com sementes de Iodo-125 + EBRT 
 A EBRT combinada com implantes permanentes é normalmente usada em 
pacientes de risco intermédio ou alto risco. Na secção 6.2 determinou-se a BED total 
para um tratamento de 45 Gy em 25 frações de 1,8 Gy de EBRT combinado com 110 
Gy de LDRBT com implantes permanentes de Iodo-125, resultando em 162 Gy 
(equação (6.2)). Obteve-se então a relação entre as doses totais de EBRT em frações de 
1,8 Gy e de LDRBT de forma a garatir um BED de 162 Gy no tumor (Figura 6.4). À 
curva obtida foram realizados dois ajustes, um linear e outro polinomial de ordem 6 
(Figura 6.4, equação (6.5) e Tabela 6.5).  Este ajustes permitiram obter equações que 
relacionam as doses entre as duas modalidades, possibilitando ao médico escolher as 





quantidades relativas de cada uma, garantindo o controlo tumoral do tratamento 
convencional. Para TDLDRBT mais baixas (inferiores a 93 Gy) recomenda-se a utilização 
da equação resultante do ajuste polinomial de ordem 6 (Figura 6.5). Acima de 93 Gy 
recomenda-se a utilização da equação resultante do ajuste linear até uma TDLDRBT  de 
159 Gy. Acima deste valor, qualquer um dos ajustes apresenta já desvios em relação à 
curva inicial superiores a 5% (Figura 6.5).  
 Na secção 7.4.1, a Tabela 7.14 e a Tabela 7.15 apresentam o número de frações 
de EBRT obtidas para uma EUD equivalente ao tratamento convencional de 45 Gy em 
25 frações de 1,8 Gy de EBRT combinado com 110 Gy de LDRBT com implantes 
permanentes de Iodo-125 em função da dose por fração de EBRT (dEBRT = 1,8 Gy, 2,0 
Gy, 2,5 Gy, 3,0 Gy, 4,0 Gy e 5,0 Gy) e da dose total de LDRBT (TDLDRBT = 0 Gy, 20 
Gy, 50 Gy, 90 Gy, 110 Gy e 145 Gy), para as Próstatas A e B, respetivamente. Os 
resultados entre as Próstatas A e B estão de acordo dentro de ± 2 frações. Na Figura 
7.28, Tabela 7.16 e Tabela 7.17, têm-se os resultados para as gEUD obtidas para os 
Retos A e B, respetivamente, a partir no número de frações da Tabela 7.14 e Tabela 
7.15. Os resultados entre os retos dos dois fantomas estão de acordo dentro de ± 2 Gy.  
 Para a mesma dose equivalente a 110 Gy de LDRBT e 25 frações de 1,8 Gy de 
EBRT na próstata, nota-se um decréscimo na dose equivalente no reto com o aumento 
da dose total de LDRBT para fracionamentos de EBRT inferiores a 5 Gy por fração, 
sendo este decréscimo mais acentuado, quanto menor a dose por fração. Com frações de 
5 Gy começa a observar-se um aumento da dose equivalente no reto com a dose total de 
LDRBT. Conclui-se assim que, para fracionamentos de EBRT próximos do 
convencional, o reto beneficia de uma maior quantidade de dose administrada com 
LDRBT em relação à administrada com EBRT, para uma mesma dose equivalente na 
próstata. Por outro lado, quanto menor a dose de LDRBT administrada, mais o reto 
beneficia do aumento do fracionamento de EBRT.      
 Na secção 7.4.2, da Tabela 7.18 à Tabela 7.29 apresenta-se o número de frações 
de EBRT e a respetiva gEUD no reto obtidas para EUDs na próstata equivalentes a 67 
Gy, 72 Gy, 80 Gy, 90 Gy, 100 Gy e 110 Gy em função da dose por fração de EBRT 
(dEBRT = 1,8 Gy, 2,0 Gy, 2,5 Gy, 3,0 Gy, 4,0 Gy e 5,0 Gy) e da dose total de LDRBT 
(TDLDRBT = 0 Gy, 20 Gy, 50 Gy, 90 Gy, 110 Gy e 145 Gy). Na Figuras 7.29 à Figura 
7.40 têm-se os mesmo resultados graficamente, como o número de frações de EBRT e a 
gEUD no reto em  função da dimensão, dEBRT, da fração.  
 Tal como esperado, à medida que se aumenta a quantidade de TDLDRBT, diminui-
se o número de frações necessárias para se obter uma determinada EUD na próstata para 
uma mesma dEBRT. Por outro lado, à medida que se aumenta a dose por fração, o número 
de frações torna-se menos dependente da TDLDBT. Para quantidades de TDLDRBT mais 
baixas (< 50 Gy), o reto beneficia de frações maiores de EBRT. À medida que se 
aumenta a TDLDRBT, a gEUD no reto torna-se menos dependente da dEBRT. Por outro 
lado, para dEBRT até cerca de 3 Gy, o reto beneficia de uma maior quantidade de 




Capítulo 9 Conclusão 
 
 É possível a utilização de esquemas de tratamento alternativos biologicamente 
equivalentes a tratamentos com eficácia clinicamente comprovada, com base nos 
conceitos radiobiológicos de BED e EUD. Os resultados das simulações deste trabalho, 
assim como da conversão para doses de efeitos biológico para o tratamento do 
adenocarcinoma da próstata, apresentam linhas de orientação para novos ensaios 
clínicos. 
 A BED permite identificar regimes alternativos de tratamento e o seu potencial 
ganho terapêutico, sendo especialmente útil na comparação de esquemas com diferentes 
durações temporais. Assume-se, no entanto, que a próstata e o reto são irradiados de 
forma uniforme com a dose prescrita. Tornou-se a análise mais realista com recurso a 
métodos de MC, os quais permitem uma avaliação mais precisa das distribuições de 
dose. Utilizados em conjunto com os métodos de MC, os fantomas de voxel, tendo por 
base imagens de tomografia computorizada de pessoas reais, permitem uma análise 
realista da anatomia, a identificação das estruturas e atribuição de uma dada composição 
química e densidade. A avaliação da dose passa assim a ser realizada voxel a voxel, 
permitindo a análise de distribuições menos homogéneas através da EUD. Este conceito 
possibilita ainda a comparação entre diferentes modalidades de tratamento em termos de 
efeito biológico, traduzindo-se num valor numérico com significado clínico. 
 Esquemas hipofracionados de EBRT para o tratamento do adenocarcinoma da 
próstata, permitem administrar mais dose efetiva ao tumor com o mesmo nível de 
complicações tardias ou diminuir o nível de complicações mantendo o mesmo controlo 
tumoral – ganho terapêutico, podendo traduzir-se numa maior conveniência para o 
paciente, poupança de recursos médicos e redução de custos para a instituição. Esta 
conclusão pode ser generalizada para qualquer tumor cuja sensibilidade ao 
fracionamento seja superior ou equivalente à dos tecidos envolventes. Estudos clínicos 
de tratamentos hipofracionados do carcinoma da próstata têm mostrado que esta 
modalidade é segura e efetiva.  
 Para além do contributo imediato, o estudo desenvolvido proporciona 
ferramentas para futuras análises incluindo mais fantomas provenientes de pacientes 
com carcinoma da próstata, bem como outros órgãos, tal como a bexiga. Poderá ainda 
considerar-se uma análise da sensibilidade dos parâmetros radiobiológicos utilizados, 
fazendo variar os mesmos dentro de determinadas gamas de valores. Efetuar análises 
com outros modelos de sobrevivência celular e testar os tratamentos de EBRT com 
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 Neste apêndice apresenta-se em forma de tabela (Tabela A) e gráfico (Figura A) 
a variação da TCP para os três grupos de risco do adenorcarcinoma da próstata, 
caraterizados em função do número de células (K1, K2 e K3) da Tabela 4.1, assim como 
a NTCP para o reto enquanto órgão de risco em função da EUD administrada.   
Tabela A TPC para os três grupos de risco do adenocarcinoma da próstata e NTCP para o reto em 
função da EUD. Para EUDs abaixo de 40 Gy, as percentagens de TCP e NTCP são inferiores a 1%. 
EUD (Gy) TCP K1(%) TCP K2 (%) TCP K3 (%) NTCP (%) 





41 0 0 0 1 
42 0 0 0 1 
43 0 0 0 1 
44 0 0 0 1 
45 0 0 0  
46 0 0 0 1 
47 0 0 0 2 
48 0 0 0 2 
49 0 0 0 2 
50 0 0 0 2 
51 1 0 0 3 
52 2 0 0 3 
53 6 0 0 3 
54 11 1 0 4 
55 17 4 0 5 
56 26 8 0 5 
57 35 14 0 6 
58 44 21 0 7 
59 52 30 1 7 
60 60 39 3 8 
61 68 48 7 9 
62 74 56 12 10 
63 79 64 20 11 
64 83 71 28 13 
65 87 76 37 14 
66 89 81 46 15 
67 92 85 55 17 
68 93 88 63 19 
69 95 91 69 20 
70 96 93 75 22 
71 97 94 80 24 
72 98 95 84 26 
73 98 96 87 28 





75 99 98 92 33 
76 99 98 94 35 
77 99 99 95 37 
78 99 99 96 40 
79 100 99 97 42 
80 100 99 98 45 
81 100 100 98 48 
82 100 100 99 50 
83 100 100 99 53 
84 100 100 99 55 
85 100 100 99 58 
86 100 100 99 61 
87 100 100 100 63 
88 100 100 100 65 
89 100 100 100 68 
90 100 100 100 70 
91 100 100 100 72 
92 100 100 100 74 
93 100 100 100 76 
94 100 100 100 78 
95 100 100 100 80 
96 100 100 100 82 
97 100 100 100 83 
98 100 100 100 85 
99 100 100 100 86 
100 100 100 100 88 
101 100 100 100 89 
102 100 100 100 90 
103 100 100 100 91 
104 100 100 100 92 
105 100 100 100 93 
106 100 100 100 94 
107 100 100 100 94 
108 100 100 100 95 
109 100 100 100 96 






Figura A Representação gráfica da TPC para os três grupos de risco do adenocarcinoma da 
próstata e NTCP para o reto em função da EUD. 
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Since last decade, the debate on the parameter which reflects prostate cancer sensitivity to fractio-
nation in a radiotherapy treatment, the a/b, has become extensive. Unlike most tumors, the low
labeling indices (LI) and large potential doubling time that characterize the prostate tumor led some
authors to consider that it may behave as a late responding tissue. So far, the existing studies with
regard to this subject point to a low value of a/b, around 2.7 Gy, which may be considered as a ther-
apeutic gain in relation to surrounding normal tissues by using fewer and larger fractions. The aim
of this paper is to review several estimates that have been made in the last few years regarding the
prostate cancer a/b both from clinical and experimental data, as well as the set of factors that have
potentially influenced these evaluations. VC 2012 American Association of Physicists in Medicine.
[http://dx.doi.org/10.1118/1.4712224]
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I. INTRODUCTION
In radiotherapy (RT), the sensitivity to changes in fractiona-
tion can be quantified in terms of the a/b ratio.1 It is widely
accepted that a/b values for most human tumors are high
(typically 10 Gy), showing lower fractionation sensitivity
than late responding normal tissues (typically 3 Gy).2 How-
ever, there are some exceptions, such as the melanoma3 with
a/b of 0.6 Gy and some sarcomas4 with a/b of 0.4 Gy. Both
tumors show low labeling indices (LI) and/or are slow grow-
ing, with a large potential doubling time (Tpot).
5
Prostate tumors show both low LI values (<3%) and a
very large Tpot with a median of 42 days,
6,7 resulting in a
low proportion of cycling cells. Thus, prostate tumors are
expected to respond to changes in fractionation as a late
responding tissue.8 Several recent studies have reported low
a/b values for prostate cancer.9–28 If this a/b is proven to be
lower than values estimated for late complications, then
hypofractionated regimens are expected to improve the ther-
apeutic ratio,8,29–36 beyond the advantages on cost saving
and patient convenience.
Nevertheless, the question of how low the a/b ratio for
prostate cancer is remains unanswered,37–39 and many factors
have been reported to contribute to the uncertainty about esti-
mations of its value, such as heterogeneity of tumors10,40 and
interpatient variations,41,42 influence of hypoxia,42 onset of
clonogenic cells repopulation,15,17,26,41,43,44 repair during low-
dose-rate brachytherapy (LDRBT),11,15,17,26,41,44 value of the
relative biological effectiveness (RBE) of permanent
implants,14,41,44,45 variations with clinical stage,24–27,42 edema
resulting from the insertion of radioactive seeds into the pros-
tate,17 dose heterogeneity of brachytherapy (BT) implants,23,41
biological effectiveness of external-beam radiotherapy
(EBRT) and LDRBT,46 relevance of parameters determined in
vitro and its relation to the in vivo environment,18,42,47 use of
combined data from multiple institutions with different modal-
ities,13 and imprecision of data assessed with only one modal-
ity.20,23,27 Therefore, despite large evidence exists in favor of a
low a/b ratio, caution must be taken when designing hypofrac-
tionated schedules, as small differences in its value may lead
to marked changes in the calculated biologically effective dose
(BED) delivered.
We will critically review the a/b ratio estimations for
prostate tumor by applying radiobiology knowledge to clini-
cal outcome as well as experimental in vitro data exploiting
factors which have been reported to influence evaluations.
Derivations from randomized clinical trials of hypofractiona-
tion and a trial from hyperfractionation will be also
reviewed.
II. CLINICAL EVIDENCE OF A SMALL a/b
Brenner and Hall9 were the first to point out the clinical
evidence that prostate cancer should have a low a/b ratio.
Two datasets on biochemical control—one from EBRT and
other from LDRBT with 125I implants—and the linear-
quadratic (LQ) model were used for the analysis. These com-
bined data were required to theoretically eliminate the b
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component from the LDRBT calculations (considering a com-
plete repair of sublethal damage after LDRBT treatment) to
estimate the a parameter. The b parameter was then generated
with the EBRT data, considering the equivalence on biochem-
ical control achieved using EBRT doses of 70 Gy in 1.8–2.0
Gy per fraction and 145 Gy from 125I implants. An a/b of
1.5 Gy (95% CI 0.8, 2.2) was derived from this analysis.
Proposals for the a/b ratio of prostate cancer of several inves-
tigators are summarized in Table I.
Fowler et al.11 updated the comparison and analysis of
Brenner and Hall9 with a review of 17 clinical outcome
papers in patients with prostate cancer treated either with
EBRT or 125I or 103Pd implants. A direct analysis of the clin-
ical data was performed to derive both the a/b ratio and the
half-time of repair (T1/2) of the prostate cancer. An a/b of
1.49 Gy (95% CI 1.25, 1.76) was obtained. Chappell et al.19
added Lukka et al.48 results on the clinical outcome of
patients treated with hypofractionated EBRT to the previous
analysis.11 An a/b ratio of 1.44 Gy (95% CI 1.22, 1.76) was
estimated, consistently with the first result.
Considering the equivalence on clinical outcomes of
EBRT and LDRBT in the treatment of localized prostate
cancer, King and Fowler12 presented a simple analytical
derivation of a/b without fitting models to clinical data. By
applying the LQ formalism for fractionated EBRT and per-
manent LDRBT, an a/b of around 1.8 Gy considering 125I
implants and around 2 Gy with 103Pd were derived.
III. THE TUMOR HETEROGENEITY EFFECT
King and Mayo40 made some remarks to the work of
Brenner and Hall9 due to its extremely low radiosensitivity
(a¼ 0.036 Gy 1) leading to an unrealistic too low number
of clonogens (15.3 with the LDRBT dataset and from 53.4 to
302.3 using the EBRT data). The authors argued that those
values had no biological relevance and were inconsistent
between LDRBT and EBRT. They proposed that a solid tu-
mor would consist of a heterogeneous population of clono-
gens with a spectrum of radiosensitivities. An a/b value of
4.96 Gy (95% CI 4.1, 5.6) was derived. Brenner and Hall10
responded with a fully heterogeneous LQ model in which
both a and b were represented by independent Gaussian dis-
tributions, resulting in an a/b of 2.1 Gy.
IV. THE INFLUENCE OF RBE, DOSE
HETEROGENEITY OF BT, REPOPULATION, AND T1/2
Dale and Jones45 criticized Brenner and Hall9 and Fowler
et al.11 estimations for not taking into account the RBE of the
radiation emitted by permanent implants of 125I and 103Pd.
The RBE contribution results in the enhancement of BED
(Refs. 49 and 50) and is likely to be between 1.2 and 2.1 for
125I sources51–55 and between 1.6 and 2.3 for permanent 103Pd
implants.53–55 Chappell et al.14 recalculated the a/b estimates
of Fowler et al.11 by combining RBEs for 125I and 103Pd in
the ranges (1.00, 1.20, 1.45) and (1.00, 1.20, 1.60, 1.75),
respectively. It resulted in a/b values between 0.68 Gy (95%
CI 0.57, 0.79) and 1.81 Gy (95% CI 1.51, 2.15), considering
only estimates with positive values of T1/2.
To estimate the sensitivity of the a/b ratio to dose hetero-
geneities resulting from 125I implants as well as to a set of
radiobiological parameters, Lindsay et al.41 equated the
tumor control probabilities (TCPs) of EBRT and LDRBT for
different values of a,56 Tpot,
6,7 RBE,53,55 and total dose of
EBRT treatments. They concluded that, without taking into
account dose heterogeneity and interpatient variation, the
actual value of a/b is most likely underestimated and could
be up to 12 Gy. Increasing RBE or Tpot values yielded to a
decrease in the a/b ratio. The largest variation occurred for
changes in the RBE. In average, changes of RBE between
1.0 and 1.4 yielded a 7.2 Gy decrease in fitted a/b.
Wang et al.15 claimed that other investigators9–12,40 have
not only ignored the problem of the unrealistic clonogenic
number (extremely low a values) but also neglected the
effect of repopulation of clonogenic cells in RT treatments.
They argued that if Tpot has a median of 42 days,
7 repopula-
tion would play a role in LDRBT treatments, such as 125I
implants which treatment duration is protracted to more than
200 days. The generalized LQ model was applied to the clin-
ical data compiled by Fowler et al.11 and a new clinical data-
set of EBRT (Ref. 57) taking into consideration the effects
of dose-rate, sublethal damage repair, and clonogenic prolif-
eration. An a/b of 3.1 6 0.5 Gy was derived.15 They also
solved the problem of the extremely low radiosensitivity and
unrealistic clonogen cell number with an a parameter of
0.15 6 0.04 Gy1 and a clonogenic cell number ranging
from 106 to 107, depending on the patient risk level.
Kal and Van Gellekom17 also took into account the influ-
ence of repopulation and added as a new factor the contribu-
tion of edema resulting from the insertion of radioactive
seeds in the prostate. This edema has the effect of reducing
the dose-rate and, therefore, the physical effective dose and
the BED.58,59 The reanalysis of the clinical data of Fowler
et al.11 resulted in an a/b value from 3.1 to 3.9 Gy.
Fowler et al.43 questioned the time delay (TK) for acceler-
ated proliferation in tumors used by Wang et al.15 and rang-
ing from 0 to 28 days. They argued that if fast proliferating
head and neck tumors present a TK of 21–35 days
60,61 with a
Tpot from 3.5 to 4.7 days,
62,63 the prostate cancer with a Tpot
of 42 days,7 would have a TK value up to 10 times the TK for
head and neck tumors, approximately between 210 and 300
days. Considering these TK values, the calculations
9,11 of the
a/b ratio of 1.2–1.5 Gy were practically unaltered.
Fowler et al.11 used a generalization of the Brenner and
Hall9 model to determine a T1/2 of 1.90 h (95% CI 1.42,
2.86). Using this T1/2 and assuming no repopulation, Wang
et al.15 derived an a/b of 1.5 Gy, consistent with the result of
Fowler et al.11 If, instead, repopulation is considered with a
Tpot of 42 days, a T1/2 of 16 min is obtained, resulting in the
reported15 a/b of 3.1 6 0.5 Gy. A longer Tpot of 62 days
yielded a T1/2 of 48 min and an a/b of 2.6 Gy. Kal and Van
Gellekom17 found a common T1/2 value of 0.5 h for BT and
EBRT treatments in the range of the a/b overlap.
Nickers et al.26 used data of 328 patients treated with
EBRT and BT boost from either LDRBT or high-dose-rate
brachytherapy (HDRBT). The equivalence of dose was
established using the incomplete repair model of Dale64
3190 Oliveira, Teixeira, and Fernandes: a/b for prostate cancer 3190
Medical Physics, Vol. 39, No. 6, June 2012
TABLE I. Summary of the reported a/b values for prostate cancer.
a/b(Gy) Source of the data Assumptions/comments References
1.5 (95% CI 0.8, 2.2) FFBF of EBRTþLDRBT Complete repair after LDRBT 9
No tumor repopulation
Biochemical control equivalence of EBRT and LDRBT
RBE of permanent implants¼ 1
Homogeneity of tumor and dose
Data collected from different institutions for multiple modalities
1.49 (95% CI 1.25, 1.76) FFBF of EBRTþLDRBT The same as Brenner and Hall (Ref. 9) except for the use of an ex-
ponential repair rate of tumor for LDRBT, l
11
1.44 (95% CI 1.22, 1.76) FFBF of EBRTþLDRBT The same as above 19
1.8 (125I), 2 (103Pd) No fit to data The same as Brenner and Hall (Ref. 9) but with no fit to clinical
data
12
4.96 (95% CI 4.1, 5.6) FFBF of EBRTþLDRBT The same as Brenner and Hall (Ref. 9) except for the use of an a
represented by a distribution of values
40
2.1 FFBF of EBRTþLDRBT The same as Brenner and Hall (Ref. 9) except for the use of a and
b represented by independent distributions of values
10
0.68 (95% CI 0.57, 0.79) to
1.81 (95% CI 1.51, 2.15)
FFBF of EBRTþLDRBT The same as Fowler et al. (Ref. 11) except for the RBE of perma-
nent implants: RBE (125I)¼ (1.00, 1.20, 1.45), RBE




LDRBT DVHs: Uniform doses
of 120, 144 or 160 Gy; four clini-
cal preimplant; four clinical
postimplant
Exponential repair rate of tumor, l¼ 0.693 h1 41
2.1–3.8 (better implants) TCP (EBRT)¼TCP (LDRBT)
1.0–1.8 (uniform doses) Nominal parameter values: RBE¼ 1.4, Tpot¼ 45 d, a¼ 0.2 Gy1,
D (EBRT)¼ 70 Gy
Ranges of parameter values:
1.1–12.3 (better implants)
Ranges of parameter values: RBE¼ 1.2–1.6, Tpot¼ 25–65 d,
a¼ 0.05–0.3 Gy1, D (EBRT)¼ 66–80 Gy
0.7–6.3 (uniform doses)
3.1 6 0.5 FFBF of EBRTþLDRBT The same as Fowler et al. (Ref. 11) except for the tumor repopula-
tion starting at Tk¼ 0 or 28 d, Tpot¼ 42 d
15
3.1–3.9 FFBF of EBRTþLDRBT The same as Wang et al. (Ref. 15) except for 17
Exponential repair rate of tumor for LDBT, l¼ 1.386, 0.693,
0.347 h1
Edema resulting from the insertion of the radioactive seeds,
R0¼ 1.09 and kedema¼ 0.0032 h1
3.41 (95% CI 2.56, 4.26)
(T1/2¼ 1.9 h)
FFBF of EBRTþLDRBT or
HDRBT boost
Exponential repair rate of tumor for LDBT, l¼ 0.462, 0.365 h1 15
5.87 (95% CI 4.67, 7.07)
(T1/2¼ 1.5 h)
BED equivalence of EBRTþLDRBT boost and EBRTþHDRBT
boost (a/b¼ 3 Gy)
RBE of permanent implants¼ 1
Homogeneity of dose
Use of data from matching rather than from randomized controlled
trial
Nominal parameter values: FFBF of EBRTþLDRBT Nominal parameter values: RBE¼ 1, Tpot¼ 45 d, T1/2¼ 1 h 15
>30 (95% CI 5.2, >50) Ranges of parameter values: RBE¼ 1–2.0, Tpot¼ 30–90 d,
T1/2¼ 0.5–2 h
Ranges of parameter values: Homogeneity of dose
>30 (95% CI 0.6 –6.5, >50) Use of data from matching rather than from randomized controlled
trial
1.2 (95% CI 0.03, 4.1) FFBF of EBRTþHDRBT boost Complete repair after HDRBT 13
Homogeneity of dose




3.1 (68% CI 1.5, 5.7) FFBF of EBRTþHDRBT boost
and EBRT alone
Exponential repair rate of tumor for HDRBT (Ref. 15), l¼ 2.599
h1
16
Clonogen number (Ref. 15), K¼ 1.6 106–1.1 107
Homogeneity of dose
3.7 (95% CI 1.1,1) (EBRT) FFBF of EBRTþHDRBT boost
and EBRT alone
Equivalence of EBRT and HDRBT in terms of dose and dose-rate
effects
23
2.6 (95% CI 0.9, 4.8)
(EBRTþHDRBT)
Data collected from different institutions for multiple modalities
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assuming15 an a/b of 3 Gy and a T1/2 of 1.5 h. Equivalence
on biochemical control between the two groups was
accessed and confirmed via a Cox proportional hazards anal-
ysis consistent with the fitted parameters. Data fitted well an
a/b of 3.41 Gy (95% CI 2.56, 4.26) and a T1/2 (Ref. 11) of
1.9 h, and also an a/b of 5.87 Gy (95% CI 4.67, 7.07) for a
T1/2 of 1.5 h. The a/b result did not vary with the three dif-
ferent prognostic groups of prostate cancer.
Shaffer et al.44 estimated the a/b value for low and low-
intermediate risk prostate cancer patients treated with EBRT
or LDRBT. Patients were matched for the same outcome-
associated risk factors and follow-up time. The LQ formula-
tion including the repopulation factor was used to find the
best fitting-values of a/b considering RBE¼ 1, Tpot¼ 45 d,
and T1/2¼ 1 h. This fit yielded an a/b value higher than 30
Gy with a lower confidence limit of 5.2 Gy. Varying parame-
ters to extreme values, the a/b best-fit was still higher than
30 Gy with a minimum lower confidence limit of 0.6 Gy for
RBE¼ 2, Tpot¼ 45 d, and T1/2¼ 1 h, and a maximum of 6.5
Gy for RBE¼ 1, Tpot¼ 30 d, and T1/2¼ 0.5 h.
V. THE CONTRIBUTION OF HDRBT BOOSTS
Interposing previous results, D’Souza and Thames46
questioned the equivalence of clinical outcomes of EBRT
and LDRBT treatments regarding the tumor control defini-
tion and prescribed dose. In order to overcome the inherent
uncertainties of combining different datasets of LDRBT
TABLE I. (Continued)
a/b(Gy) Source of the data Assumptions/comments References
4.5 (95% CI 1.6, 8.7)
(EBRTþ 120% HDRBT
increase)
1.55 (95% CI 0.46, 4.52) FFBF of EBRT Data collected from different institutions 27
1.4 (95% CI 0.9, 2.2) FFBF of EBRT
(standardþ hypofractionation)
Data collected from different institutions 25
1.86 (95%CI 0.7, 5.1) FFBF of EBRT
(standardþ hypofractionation)
No tumor repopulation 28
2.1 Gy FFBF of EBRT
(standardþ hypofractionation)
Tumor repopulation by 1 week with dose equivalent of prolifera-





prostate tumor cell lines
Hypoxic microenvironment in prostate tumor, OERa¼ 1.75 and
OERb¼ 13.25
42,71
50.3 (hypoxic clonogens) Interpatient heterogeneity of intrinsic radiosensitivity, ra
b-component contributes insignificantly for the total cell killing
Average values of a and b from prostate tumor cell lines,
a¼ 0.26 6 0.06 Gy1 and b¼ 0.0312 6 0.0064 Gy2
Complete repair after LDRBT
Clonogen number, K¼ 5 106 (for LDRBT) and K¼ 106 to
107(for EBRT)
Different details of the several experimental protocols
No correction for dose-rate effects
3.3 (68% CI 1.9, 5.8)a Radiosensitivity parameters from
prostate tumor cell lines
Different details of the several experimental protocols 18,75
Correction for dose-rate effects, G computed with T1/2¼ 0.01
(LNCaP), 8.4 (PPC-1), 8.9 (TSU-Pr1), 5.7 (DU-145), 6.6 (PC-3) h
for survival data for several dose rates and T1/2¼ 2 h for survival
data for only HDR exposure
1.12 (95% CI –3.3, 5.6) FFBF of EBRT randomized trial
comparing two different sched-
ules (Ref. 48) (20 F 2.62 Gy vs
33 F 2 Gy)
The steepness of the dose–response relationship for a fixed fraction
size is known
20
No effect of increasing overall time from 4 to 6.5 weeks on tumor
control
0.65 (95% CI 1.4, 2.8) FFBF of EBRT randomized trial
comparing two different sched-
ules (20 F 2.75 Gy vs 32 F 2
Gy)
The same as above 22
8.3 (95% CI 0.7, 16) FFBF of EBRT prospective non-
randomized trial comparing two
different schedules (Ref. 76)
(daily 35–38 F 2 Gy vs
2 daily 58–69 F 1.2 Gy)
Assume a/b¼ 10 Gy for isoeffectiveness of the two regimens 20
The steepness of the dose–response relationship for a fixed fraction
size is known
The outcome after hyperfractionated treatments can be influenced
by incomplete repair
Note: CI¼ confidence interval; FFBF¼ freedom from biochemical failure; EBRT¼ external-beam radiotherapy; LDRBT¼ low-dose-rate brachytherapy;
RBE¼ relative biological effectiveness; DVH¼ dose-volume histogram; TCP¼ tumor control probability; T1/2¼ half-time of repair; Tpot¼ potential doubling
time; D¼ prescribed total dose; Tk¼ time after the starting of treatment at which repopulation begins; BED¼ biological effective dose; HDRBT¼ high-dose-
rate brachytherapy; OER¼ oxygen enhancement ratio; G¼Lea–Catcheside dose-protraction factor.
aFor details on reported parameters see Table II.
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and EBRT (different dose distributions and specifications,
derivation of data from different institutions yielding poten-
tial differences in responses to staging and scoring, and pos-
sible differences in RBEs of permanent implants), Brenner
et al.13 analyzed outcomes from EBRT treatments plus
HDRBT boosts reported by Martinez et al.65 In the HDRBT
protocol, treatment was delivered in two or three implants
of 192Ir escalated from 5.5 to 6.5 Gy (three implants) and
from 8.25 to 10.5 Gy (two implants). Analysis was per-
formed using standard models of tumor cure based on Pois-
son statistics combined with the LQ formalism. The authors
found an a/b value of 1.2 Gy (95% CI 0.03, 4.1) which
they claimed consistent with previous estimations.
One year later, Wang et al.16 reanalyzed the data from
Martinez et al.65,66 with a longer follow-up, allowing for ma-
turity and stability in the data and a new clinical dataset57,67
from EBRT dose-escalation to determine the standard uncer-
tainties of parameters. Using the same formalism as before,15
an a/b ratio of 3.1 Gy (68% CI 1.5, 5.7) was reported by
these authors.
To avoid dose inhomogeneity, Williams et al.23 made an
attempt to estimate the prostate cancer a/b ratio by consider-
ing only EBRT data of a total of 3756 patients with a range of
fraction sizes. The a/b ratios were estimated via a proportional
hazards model stratified by risk severity and institution. Using
biochemical failure as an endpoint resulted in an a/b estimate
of 3.7 Gy (95% CI 1.1,1). Despite the large sample size and
fractionation schedules, the use of EBRT data alone showed a
high level of uncertainty, although the tendency for low a/b
values. Incorporating in the analysis a small number of
HDRBT boost patients (185 patients), the precision of the
estimation was improved to 2.6 Gy (95% CI 0.9, 4.8). To
access the sensitivity of the previous estimation to the addition
of the HDRBT data, authors also assumed that the effective
tumor dose for each high-dose-rate fraction was higher than
the prescribed dose. With a 20% increment in the fraction
dose, the a/b ratio increased to 4.5 Gy (95% CI 1.6, 8.7).
VI. THE USE OF EBRT DATA ALONE
To overcome the large uncertainties found in Williams
et al.23 estimation of the a/b ratio by using only EBRT data,
Proust-Lima et al.27 avoided to use the conventional binary
failure endpoint to access outcome by incorporating a multi-
variable modeling approach focused on the prostate-specific
antigen (PSA) values after treatment. PSA measures were
accessed in a total of 5093 patients with localized prostate
cancer treated with EBRT. The total dose of EBRT and the
sum of square doses-per-fraction were associated with long-
term PSA rise. An estimate of 1.55 Gy (95% CI 0.46, 4.52)
was obtained with this approach.
Miralbell et al.24,25 collected data from 5969 patients
treated with EBRT standard fractionation (40%) and hypo-
fractionation (60%) with 2.7–6.7 Gy per fraction. Primary
endpoint was biochemical no evidence of disease (bNED)
using Phoenix definition. The value of the estimated a/b
ratio was 1.4 Gy (95% CI 0.9, 2.2). No major differences
were found in the a/b value for the different risk groups.
Leborgne et al.28 reported a low a/b derived from the out-
come of patients treated with hypofractionated EBRT deliv-
ered in 3.0–3.15 Gy fractions and patients treated with
standard fractionation. The parameter value which better
matched the actuarial bNED at 5 years was 1.86 Gy (95% CI
0.7, 5.1).
VII. THE INFLUENCE OF HYPOXIA
Nahum et al.42 proposed a model of prostate cancer
response to ionizing radiation by applying biological factors
which may influence the intrinsic radiosensitivity of the aer-
obic tumor clonogens. A model of TCP incorporating both
interpatient variation of intrinsic radiosensitivity and the
effect of hypoxia was used together with average values of
radiosensitivity (a and b) published for prostate cancer cell
lines (see Table II and Table I from Nahum et al.42). To
account for hypoxia, oxygen enhancement ratio (OER) fac-
tors of 1.75 and 3.25 were used for a and b-inactivation,
respectively.68,69 An a/b ratio of 8.5 Gy was derived for
well-oxygenated cells and of 15.5 Gy for hypoxic cells.
Orton70 commented on Nahum et al.42 results claiming that
these authors used an incorrect value of b for hypoxic cells.
The correction of this parameter resulted in a much higher
a/b ratio of 50.3 Gy for hypoxic cells.71 The report of
Nahum et al.42 was also criticized by Wang et al.47 who,
among other factors, objected about the relevance and reli-
ability of the in vitro data. In disagreement with the relation
between the decreased radiosensitivity due to hypoxia and
the a/b ratio, Fowler33 referred that its significance with
respect to the a/b values is unknown and speculated that
hypoxia might slow down proliferation leading to a
decrease in the a/b value. On the other hand, Carlson
et al.18 claimed that Nahum et al.42 made no attempt to cor-
rect for dose-rate effects and that radiosensitivity parame-
ters of PC3 cell line from Leith et al.72 were incorrectly
reported. The reanalysis of Carlson et al.18 of the in vitro
data suggested that the a/b ratios reported by Nahum
et al.42 were too high (see Sec. VIII).
VIII. THE CONTRIBUTION OF THE IN VITRO
STUDIES
Table II summarizes in vitro survival data for six cell
lines.72–74 Reported a/b ratios are between 1.2 and 34.0
Gy. If removing the data from LnCap cell line which yields
the highest a/b values, reminder will lie between 1.2 and
8.8 Gy which are within the range of the clinical derived
values. Carlson et al.18 reanalyzed survival data72–74 for
the six prostate cancer cell lines presented in Table II in a
total of 10 datasets using LQ survival model. Paired boot-
strap for regression was used to compute 95% confidence
intervals. Attempt was made to correct for dose-rate
effects. Estimates75 of a/b ranged from 1.1 to 6.29 Gy,
with a geometric mean of 3.3 Gy and corresponding stand-
ard deviation (SD) of 1.9–5.8 Gy. These investigators con-
cluded that estimates of the a/b ratio derived from in vitro
and clinical data are consistent with an a/b ratio less than
about 3–4 Gy.
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IX. ESTIMATIONS FROM HYPERFRACTIONATION
RESULTS
Valdagni et al.76 reported on a prospective nonrandom-
ized trial using conventional 2 Gy daily treatments vs 1.2 Gy
twice a day. Hyperfractionation reduced late toxicities and
yielded a better biochemical control inconsistent with a low
a/b ratio. Bentzen and Ritter20 applied a method to deter-
mine the a/b ratio and its 95% confidence interval for two
nonisoeffective regimens since the steepness of the dose–-
response curve was known. The estimate of the slope of the
dose–response curve of Cheung et al.77 was used. The a/b
value was calculated from the hazard ratios reported by Val-
dagni et al.76 resulting in an estimate of 8.3 Gy (95% CI 0.7,
16). Bentzen and Ritter20 claimed that this confidence inter-
val cannot exclude the low values of a/b and suggested that
the hypofractionated schedule might suffer from incomplete
repair.
X. ESTIMATIONS FROM HYPOFRACTIONATION
RANDOMIZED TRIALS
Lukka et al.48,78 randomized 936 patients treated with 20
fractions of 2.62 Gy (short arm) vs 33 fractions of 2 Gy
(long arm) of EBRT. At 5-year follow-up, biochemical or
clinical failure probability was higher in the short arm (60%)
compared with the long arm (53%), although the total hypo-
fractionated dose was too low to give equality with the con-
trolled arm.33 There were no differences in the overall
survival or in late toxicity. Applying the same method as for
the Valdagni et al.76 trial in combination with the hazard ra-
tio and its 95% confidence limits to the Lukka et al.48 results
yielded an a/b of 1.12 Gy (95% CI 3.3, 5.6).
Another randomized trial on hypofractionation was per-
formed by Yeoh et al.21,22,79 in which hypofractionated
schedules of 20 fractions of 2.75 Gy were compared with
regimens of 32 fractions of 2 Gy for a total of 217 patients.
At 90 months follow-up, biochemical relapse-free survival
for the hypofractionated and conventional groups was 53%
and 44% using the Phoenix criteria, respectively.22 The esti-
mation of the a/b ratio was, as previous, made upon the slope
of the prostate cancer dose–response curve resulting in a
value of 2.2 Gy (95% CI 6.0, 10.6) from Yeoh et al.,21
with a median follow-up of 48 months and 0.65 Gy (95% CI
1.4, 2.8) with the updated results of Yeoh et al.22 at 90
months follow-up. Both datasets21,48 exemplify the problem
of identifying a/b values within clinical relevant 95% confi-
dence intervals, although the considerable reduction in the
interval width with the longer follow-up results of Yoeh22
trial. Also, the estimations of Bentzen and Ritter20 and Yeoh
et al.21,22 assume that the dose–response relationship for a
fixed fraction size is known and do not take into account the
effect of increasing the overall time from 4 weeks with the
hypofractionated schedules to 6.5 weeks with the conven-
tional fractionated regimens.
Pollack et al.80,81 randomized 303 patients of intermedi-
ate and high risk prostate cancer treated with 26 fractions of
2.7 Gy or 38 fractions of 2 Gy. The rational for the design of
the hypofractionated schedule was based on the potential
therapeutic gain assuming an a/b ratio of 1.5 Gy. Investiga-
tors reported no differences between the two regimens in
relation to patient outcome or toxicity at a median follow-up
of 39 months. They also concluded that if no difference
exists between the two arms with longer follow-up, the a/b
ratio could be above 3 (possibly 6.5 or even higher).
XI. FEASIBILITY OF THE HYPOFRACTIONATION
REGIMENS
Clinical studies of hypofractionated treatments of prostate
cancer have shown that this modality is safe and effective. Non-
randomized studies of moderately hypofractionated EBRT
(2.5–4 Gy fractions) delivered mainly by intensity-modulated
radiotherapy (IMRT) or 3D-conformal radiotherapy have
reported biochemical outcomes comparable with that achieved
with conventional fractionated RT (Refs. 82–92) and with lim-
ited rectal and bladder late complications.82–95 Reported me-
dian follow-up time varied from 19 to 51 months. Publications
on prostate cancer patients treated with conventional fractio-
nated EBRT combined with hypofractionated IMRT boosts96
of 2 fractions of 5-8 Gy (median follow-up of 63 months) or
with concomitant boosts97,98 in 28 fractions of 2.5 Gy and 25
fractions of 2.7 Gy (median follow-up of 46 and 39 months,
respectively) concluded that these treatments were feasible and
well tolerated. The results on EBRT treatments in combination
TABLE II. a and b-coefficients reported for six human prostate cancer cell lines.
Cell line a (Gy1) b (Gy2) a/b (Gy) References
a/b (Gy)
Reporteda by Carlson (Ref. 18)
PC-3 0.487 0.055 8.8 72 4.93 (95% CI 3.17, 7.51)
0.241 0.069 3.5 73 3.09 (95% CI 2.22, 4.15)
0.064 0.017 3.7 74 4.11 (95% CI 2.51, 5.72)
DU-145 0.155 0.0521 2.9 72 3.11 (95% CI 2.33, 3.36)
0.099 0.009 11 74 6.29 (95% CI 4.09, 9.74)
0.313 0.048 6.5 73 5.71 (95% CI 2.90, 15.51)
LnCaP 0.29 0.013 22.3 74 1.09 (95% CI 1.06, 1.36)
PPC-1 0.1 0.026 3.8 74 2.49 (95% CI 1.89, 3.05)
TSU-Pr1 0.115 0.015 7.7 74 4.72 (95% CI 2.42, 10.69)
TSU 0.062 0.05 1.2 73 1.80 (95% CI 0.65, 3.42)
aBest estimates of a/b derived from the reanalyses of the published data reported by Carlson et al. (Ref. 18).
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with HDRBT boosts65,66,99–105 with median follow-up ranging
from 40 to 105 months (2 fractions 5–15 Gy, 3
fractions 3–6.5 Gy, or 4 fractions 3–6 Gy) and extreme
hypofractionated treatments of HDRBT delivered as
monotherapy106–112 at median follow-up of 22–65 months (3
fractions 10.5 Gy, 4 fractions 8.5–9.5 Gy, 6 fractions
 6.75–7 Gy, 8 fractions 6 Gy, or 9 fractions 6 Gy) or
stereotactic body radiosurgery113–115 with median follow-up
varying from 33 to 60 months (5 fractions 6.7–7.25 Gy) have
been revealing high rates of biochemical control associated
with low morbidity. Analysis of the results of hypofractionated
conformal carbon ion RT (Ref. 116) delivered in 20 fractions of
3.3 Gy also yielded satisfactory biochemical control and mini-
mal morbidity at median follow-up of 30 months. On the other
hand, if some recent studies have reported equivalence in bio-
chemical outcome and/or complication rates when comparing
26 fractions of 2.7 Gy with 38 fractions of 2 Gy (Pollack
et al.,81 median follow-up: 39 months; Turaka et al.,117 median
follow-up: 55 months) or 30 fractions of 2.4 Gy with 42 frac-
tions of 1.8 Gy (Kuban et al.,118 median follow-up: 58 months
for the hypofractionation regimens and 55 months for the con-
ventional), others revealed equivalence in late toxicity with
superior outcome in the hypofractionated schedule as delivered
in 20 fractions of 3.1 Gy vs 40 fractions of 2 Gy (Arcangeli
et al.,119,120 median follow-up: 32 months for the hypofractio-
nation regimens and 35 months for the conventional). Despite
differences in dose prescription, delivery methods, patient
selection according to prognostic factors, short follow-up in
many studies, and the use of androgen deprivation therapy in
some patients, the clinical experience with hypofractionation
seems to be consistent with a low a/b ratio for prostate cancer.
XII. THE a/b VALUE FOR PROSTATE CANCER
Five years ago, in 2007, a review of the a/b values reported
to that date was published by Dasu.37 However, several reports
were published ever since with new estimations for the pros-
tate cancer a/b.22,23,25–28,44 Similarly, several studies compar-
ing the biochemical outcome and late toxicity in patients
treated with hypofractionation and conventional regimens are
now available, showing the feasibility of hypofractionation
used to treat prostate cancer by radiation.22,24,25,28,48–52
Although the first estimations from randomized trials have
drawn the idea of a low a/b value for prostate cancer,20,21 the
associated large width of the 95% confidence intervals indi-
cated a considerable uncertainty related with such evaluations.
Now, datasets reflecting longer follow-up allowed to substan-
tially reduce these margins.22 For example, Yeoh et al.21
reported a value of 2.2 Gy (95% CI 6.0, 10.6) in 2006 at 48
months follow-up which was reduced to 0.65 Gy (95% CI
1.4, 2.8) with a longer follow-up of 90 months in 2011;22
Miralbell et al.,25 in 2012, found a value of 1.4 Gy (95% CI
0.9, 2.2) through the assembly of seven different datasets in a
total of 5969 patients with a median follow-up of 41 months in
40 patients, 52 months in 403, and more than 60 months in the
remaining.
Figure 1 shows a summary of the reported a/b values pub-
lished with the corresponding 95% CI limits. Studies
reported after the review of Dasu37 are highlighted with the
references in bold. An arithmetic mean of all these reports
yielded an a/b average of 2.73 Gy with a SD of 1.96 Gy.
Figure 2 was built upon the values represented in Fig. 1 and
shows also the arithmetic mean of the a/b values reported
before 2007 (2.88 Gy, SD¼ 2.15 Gy) and in the year of
2007 and after (2.48 Gy, SD¼ 1.74 Gy). Moreover, the cor-
responding arithmetic mean of the 95% CI amplitudes and
its SD are also represented in Fig. 2. A clear reduction not
only in these intervals but also in its variation can be
observed from studies reported before 2007 (5.57 Gy,
SD¼ 4.99 Gy) to the more recent reports (3.14 Gy,
SD¼ 1.30 Gy). An average amplitude of 4.62 Gy with a SD
of 4.09 Gy was obtained when considering all the studies.
Therefore, although the averaged reported values for the a/b
ratio of prostate cancer have not considerably changed since
the time of the last review, the amplitude of the reported CI
decreased considerably, increasing the confidence on its
value.
XIII. FINAL CONSIDERATIONS
Although clinical practice of hypofractionation in the
treatment of prostate cancer seems not to increase late
FIG. 1. Summary of reported a/b values and the corresponding 95% CI adapted from Dasu (Ref. 37) Published values without defined CI are not shown.
Square points and references in bold are those published after Dasu (Ref. 37) review.The dashed–dotted line represents the arithmetic mean of the a/bvalues
(2.73 Gy).
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complication and shows a biochemical outcome superior or
equivalent to conventional schedules, caution must be taken
when using extreme hypofractionated schedules (less than
ten fractions) due to the negative effects of hypoxia on cell
killing by radiation.121 In prostate cancer, fractional hypoxic
values were found to be between 0% and 94% with a median
of 18% using positron emission tomography scans and the
hypoxia-binding [18F]fluoromisonidazole.122 Estimations of
hypoxic fractions from cell survival curves of xenografted
human tumors72 derived hypoxic fractions of 7% and 52%
for DU-145 and PC-3 tumors, respectively. In vivo measure-
ments of pO2 using Eppendorf microelectrodes
123 revealed
lower pO2 in the pathological involved side of the prostate
compared with normal muscle, suggesting that hypoxic
regions exist in human prostate cancer. Increasing levels of
hypoxia were correlated with increasing clinical stage124 and
early biochemical failure.125 Parker et al.126 measured the
intraprostatic oxygen tension using Eppendorf electrodes
and confirmed that hypoxia exists in prostate cancer but
found no association between oxygen values and clinical
prognostic factors or differences between oxygenation of tu-
mor regions and normal prostate. Furthermore, Carlson
et al.121 found that tumor cell survival increases by a factor
of 4 102 as the dose per fraction is increased from 2.0 Gy
(n¼ 40) to 18 Gy (n¼ 1) for prostate cancer which authors
attributed to possible changes in the a/b ratio with heteroge-
neous oxygenation, reduction in interfraction reoxygenation,
and an increased importance of the hypoxic fraction in deter-
mining dose responses with the use of higher doses per frac-
tion. Nahum et al.42 reported an increased a/b value for
more radioresistent hypoxic tumors, comparing to well-
oxygenated tumor cells, although recent estimations did not
find a correlation between the a/b ratio and different risk
groups of prostate cancer.24–27
Another factor that may influence the a/b estimations
when using LDRBT clinical data is the onset of tumor cells
repopulation after the beginning of treatment. Brenner and
Hall9 and Fowler et al.11 neglected repopulation during the
radiation treatment and produced an a/b of 1.5 Gy. On
the other hand, Wang et al.15 and Kal and Van Gellekom,17
considering a repopulation onset of 0 or 28 days after the be-
ginning of the treatment, reported a/b values of 3.1–3.9 Gy
which would fall into the previous values15 if repopulation
was not considered. Despite the data indicating that overall
treatment time could be protracted by, at least, 9 weeks with-
out evident impact in outcome,127 some recent studies have
reported that prolongation of treatment in patients with T2
localized prostate cancer for more than 9 weeks may worsen
biochemical outcome.128 Likewise, breaks of more than 3
days in a 38-fraction treatment or of more than 4 days in a
40-fraction in low risk patients should be avoided.129 A rela-
tive increase of 6% in biochemical failures was found when
the treatment time was elapsed for 1 week (total of 7 weeks)
in low- and intermediate risk patients.130 Leborgne et al.,28
regarding these last results,130 considered a TK of 52 days
and a proliferation rate of 0.25 Gy/d which yielded a slight
increment in the a/b from 1.86 Gy (assuming no prolifera-
tion) up to 2.1 Gy. More studies are needed to understand
the role of repopulation on prostate cancer treatment by radi-
ation and what is its real impact on the a/b value. RBE of
permanent implants may also influence the a/b estimations
from LDRBT data.14,41,44,45 The correction for this factor
yielded lower values for the a/b ratio.
The introduction of the half-time of repair in Fowler
et al.11 study did not have a substantial impact in the a/b
estimation regarding the previous finding of Brenner and
Hall.9 However, Nickers et al.26 found an increase of more
than 2 Gy when decreasing T1/2 from 1.9 to 1.5 h. These
authors attributed this variation as well as the large confi-
dence interval to the diversity of the LDRBT patients’ data
and to the interpatient heterogeneity of tumors. In fact, the
tumor heterogeneity may increase the actual a/b value,42,131
and the use of homogeneous models overestimates its statis-
tical significance.132
If some studies suggest some correlation between in vitro
and in vivo parameters,133–141 in others little or no corre-
spondence is achieved between in vitro predictions and rele-
vant clinical endpoints.141–146 This lack of correlation may
be due to small patient sample sizes, unreliable radiosensi-
tivity indicators, or uncertain relationship among in vitro
FIG. 2. Arithmetic mean and corresponding SD of the reported a/b values shown in Fig. 1 before (lozenge light gray points: 2.88 Gy, SD¼ 2.15 Gy) and after
Dasu (Ref. 37) review (lozenge black points: 2.48 Gy, SD¼ 1.74 Gy) and from all studies (lozenge dark gray: 2.73 Gy, SD¼ 1.96 Gy). The arithmetic mean
of the 95% CI amplitudes of those studies is also represented with the corresponding SD before 2007 (circle light gray points 5.57 Gy, SD¼ 4.99 Gy), after
2007 (circle black points: 3.14 Gy, SD¼ 1.30 Gy) and from all the reports (circle dark gray: 4.62 Gy, SD¼ 4.09).
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indicators and in vivo endpoints.18 Nonetheless, a review of
the in vitro data of prostate cancer cell lines performed by
Carlson et al.18 resulted in an a/b geometric mean of 3.3 Gy
that agrees with other clinical estimations that took into
account the repopulation factor despite the large confidence
intervals reported.75
At date, evidence mounts that the a/b ratio for prostate
cancer is low, around 2.7 Gy. Since the last review of the
prostate cancer a/b performed by Dasu,37 several other
reports have been published providing new estimations of
the a/b value and re-enforcing the idea that it might be low.
Also, the reported amplitudes of the CI considerably
decreased, increasing the reliability of the most recent stud-
ies. Considering that this value is lower than that for late rec-
tal complications,147 with an a/b of 5.4 6 1.5 Gy, a
therapeutic gain may be achieved when using hypofractiona-
tion protocols. However, one cannot forget all the uncertain-
ties that have been revealed around the a/b estimation and
we expect that, with the maturation of the ongoing random-
ized trials, a more precise answer could be achieved in a
recent future. Also, the use of extreme hypofractionated
treatments should be evaluated carefully due to the possible
reduction on biochemical outcome triggered by other radio-
biological factors such as hypoxia. Acute toxicity may also
increase with the hypofractionated regimens,78,80,148,149 pos-
sibly due to a higher net of stem-cell depletion in the rectal
and bladder mucosa.78
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The MCNPX code was used to calculate the TG-43U1 recommended parameters in water and prostate
tissue in order to quantify the dosimetric impact in 30 patients treated with 125I prostate implants when
replacing the TG-43U1 formalism parameters calculated in water by a prostate-like medium in the
planning system (PS) and to evaluate the uncertainties associated with Monte Carlo (MC) calculations.
The prostate density was obtained from the CT of 100 patients with prostate cancer. The deviations
between our results for water and the TG-43U1 consensus dataset values were 2.6% for prostate
V100, 13.0% for V150, and 5.8% for D90; 2.0% for rectum V100, and 5.1% for D0.1; 5.0% for urethra D10,
and 5.1% for D30. The same differences between our water and prostate results were all under 0.3%.
Uncertainties estimations were up to 2.9% for the gL(r) function, 13.4% for the F(r,q) function and 7.0% for
L, mainly due to seed geometry uncertainties. Uncertainties in extracting the TG-43U1 parameters in the
MC simulations as well as in the literature comparison are of the same order of magnitude as the dif-
ferences between dose distributions computed for water and prostate-like medium. The selection of the
parameters for the PS should be done carefully, as it may considerably affect the dose distributions. The
seeds internal geometry uncertainties are a major limiting factor in the MC parameters deduction.
© 2014 Published by Elsevier Ltd on behalf of Associazione Italiana di Fisica Medica.Introduction
Prostate cancer is one of the most frequent cancers in men with
379,097 incidences in the WHO Europe region in 2008 [1]. Per-
manent low dose-rate brachytherapy (LDRBT) with 125I or 103Pd
sources is indicated for patients with low-risk cancer as mono-
therapy and considered for intermediate-risk cancers combined
with 40e50 Gy of external-beam radiotherapy (EBRT). The 125I
Amersham model 6711 source has been widely used for LDRBT
since its introduction in 1983 [2] and many dosimetric studies have
been undertaken aiming at assessing its performance and itso Grande, 56-8A, 1700-093
sult.pt (S.M. Oliveira).
f of Associazione Italiana di Fisicavalidation [3e8]. The high dose gradient in brachytherapy (BT) is a
difficult subject for dosimetry and the use of experimental dosim-
etry methods is complex due to many aspects related to the de-
tector size and response that should be taken into account.
The American Association of Physicists in Medicine (AAPM) Task
Group No. 43 (TG-43) [3] and the updated report (TG-43U1) [2],
recommended a standard dose calculation formalism to obtain
tables of absorbed dose in water around a BT source to be used in
the planning systems (PS). The calculation performed in the PS is
based on interpolations over those tables. For low-energy sources,
as is the case of the 125I, the absorption cross-section due to the
photoelectric effect strongly increases with the atomic number.
Therefore, when replacing water by the prostate medium, slight
modifications are expected in the actual dose distributions ob-
tained in the PS that could yield differences in the clinical dosi-
metric parameters specified for the tumor and organs-at-riskMedica.
S.M. Oliveira et al. / Physica Medica 30 (2014) 799e808800(OAR). The dose specification medium is also a major concern
associated with the model-based dose-calculation algorithms for
BT as discussed in the recently released AAPM report TG-186 [9].
The purpose of this work was to evaluate the differences in the
clinically relevant dosimetric parameters of the prostate, rectum
and urethra, when replacing the TG-43U1 parameters calculated in
water by those representing the prostate. The TG-43U1 parameters
were calculated in water using the Monte Carlo (MC) simulation
codeMCNPX and compared with the published results for the same
source. In addition, a complete and extensive analysis of the un-
certainties related to the MC modeling and simulations was per-
formed, as recommended by the AAPM TG-43U1 [2] and TG-138
[10] protocols in order to understand the variation magnitude of
these parameters. The TG-43U1 dosimetric parameters were then
re-calculated replacing the water composition by the prostate tis-
sue elemental composition [11] and the density determined in this
study through the computerized tomography (CT) performed in
patients with prostate cancer. The dose-volume histograms (DVH)
calculated by the PS were compared between consensus values
reported by the TG-43U1 and parameters calculated inwater and in
the prostate composition medium.
Materials and methods
General 2D dosimetry formalism
The dosimetry formalism of the AAPM TG-43 [3] and TG-43U1
[2] reports outlines recommendations to predict the dose distribu-
tion around a cylindrical source used for low-energy brachytherapy.
It involves the determination of parameters such as the dose-rate
constant, L, radial dose function, gL(r), and the 2D anisotropy
function, F(r,q). The dependence in q can be averaged out consid-
ering a point-like approximation, the 1D anisotropy function, fan(r).
Monte Carlo calculations
MC calculations were based on the geometry description of the
Amersham model 6711 seed manufactured by General Electric
Health Care fromDolan et al. [4]. The source consists of a mixture of
AgBr and AgI at a molecular ratio of 2.5:1 and a density of 6.2 g/cm3
(±0.5%) coated on a cylindrical silver rod of 2.80 mm long with a
diameter of 0.50 mm. The thickness of the radioactive layer varies
from 1.0 to 2.5 mm. The ends of the silver rod are conical sections
beveled at 45.0 and its end faces have a diameter of 0.35 mm. The
silver rod is encapsulated in a titanium (Ti) shell of 4.55 mm long,
an outer diameter of 0.80 mm, 0.375 mm thick hemispherical end
welds and 0.07 mm thick walls.
The simulations were performed using the MCNPX code and the
default .p04 tables from the National Nuclear Data Center's ENDF/B-
VI.8 library based on EPDL97 [12]. For all calculations, only photons
transport MODE P was considered. The primary photon spectrum
used for 125I was that recommended by TG-43U1 report [2]. The
default photoncut-off energyof 1keVwasused for the calculationsof
the radial dose and anisotropy functions, allowing for the simulation
of Ti characteristic X-rays. For the air-kerma strength, a cut-off energy
of5keVwasemployed, consistentlywith the1999NISTstandard [13].
The air-kerma strength was calculated with the seed surrounded
by vacuum medium and centered in a spherical phantom with a
radiusof150cm.Ascoring cell (SC)ofdimensions2.72.70.05cm3
located on the transverse axis at 30 cm from the source was used to
approximate the NIST Wide Angle Free Air Chamber (WAFAC) mea-
surement configuration [13] as recommended by the TG-43U1 report
[2]. Airwas added as a tallymaterial (Table 2). TheMCNPX cell energy
fluence tally (*F4) was used to calculate the photon fluence over the
SC inunits ofMeVcm2 photon1. Energyfluencewas then convertedtodoseunits (MeVg1photon1) by incorporating thephotonenergy
dependent mass energy-absorption coefficients (cm2 g1) into the
simulation [14].
For the determination of the radial dose and anisotropy func-
tions the F6 tally, a track-length estimator, was used to determinate
the energy deposition over the SC in MeV g1 photon1. A spherical
phantom of 20 cm radius was used with the source in its center.
Simulations were performed with the phantom filled with two
different media: pure water and the prostate elemental composi-
tion (Table 2). To access gL(r), we took advantage of the cylindrical
symmetry of the seed by using co-axial cylinders and parallel
planes in order to create concentric square rings around the source
transverse plane as SC. The SC dimensions were chosen in order to
minimize the impact of the SC size effects, while maintaining an
acceptable efficiency. For F(r,q), square rings were also employed
except for q ¼ 0 where cylindrical shaped SC were used.
Approximation error and uncertainty analysis
Some simplifications were assumed in the MC simulations.
Photon-only mode was used instead of the complete photon-
electron mode which allows for a significant decrease in the
simulation time, while expecting not to introduce a significant er-
ror in the results. Another factor which influences the simulation
time is the phantom size. The percentage deviation introduced by
the cited approximations was evaluated as follows:
dY japp ¼
YðappÞ  YðfullÞ
YðfullÞ  100% (1)
where Y denotes the dosimetric parameter in evaluation, Y(app) is
the dosimetric parameter value calculated with the simplification,
and Y(full) considering the full condition.
Furthermore, a dosimetric uncertaintyanalysiswasperformed. In
terms of uncertainties, both Type A (MC statistical uncertainties) and
Type B (other than statistical)were evaluated and combined to give a
total uncertainty (k¼1) associatedwitheachparameter in study. The
impact of each approximation and the corresponding uncertainty in
thedosedistributionwasevaluated forL, gL(r) (gL(0.5 cm), gL(5.0 cm),
gL(8.0 cm)), and F(r,q) (F(0.5 cm,0), F(5.0 cm,0), F(8.0 cm,0),
F(0.5 cm,50), F(5.0 cm,50), F(8.0 cm,50)).
We evaluated the following uncertainties in the Y parameters,
considering that each one may occur between a minimum (cmin)
and a maximum (cmax) value: seed construction, radiation source
spectrum, phantom composition and density, tally volume aver-
aging and ionization cross-sections. Then, we used the Law of
Propagation of Uncertainty (LPU) [2] to determine the uncertainty












¼ jYðcmaxÞ  YðcminÞj
cmax  cmin
: (3)
The parameters are assumed as random variables bounded by a
minimum (cmin) and maximum (cmax) value and the probability
density distribution approximated by a Type B, or systematic un-






p ðrectangular distributionÞ: (4)
Table 1
125I radiation spectrum as recommended by the AAPM TG-43U1 report [2] and the
NNDC [15]. The 5th column presents the uncertainty (k ¼ 1or 1 standard deviation
assumed) related to the intensity values of each photon energy [15]. These un-
certainties were used to calculate a minimum (smin) and maximum (smax) value for
each photon intensity used in the simulation.










27.202 0.406 27.202 0.396 1.1 0.385 0.407
27.472 0.757 27.472 0.731 1.9 0.712 0.757
30.98 0.202 30.944 0.0674 1.8 0.1764 0.217
30.995 0.13 0.3
31.71 0.0439 31.704 0.0375 0.9 0.0285 0.0465
35.492 0.0668 35.4925 0.0668 1.3 0.0538 0.0798
Table 2











H 0.0732 11.1898 10.5 ± 0.1
C 0.0123 8.9 ± 3.6
N 75.0325 2.5 ± 0.4
O 23.6077 88.8102 77.4 ± 3.8
Na 0.2 ± 0.0
P 0.1 ± 0.0
S 0.2 ± 0.0
K 0.2 ± 0.0
Ar 1.2743
Density (g cm3) 1.20e-3 0.998 1.027 ± 0.003a
a This study
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MCNPX can be used either in photon-only (mode p) or in
photon-electron mode (mode p e). When considering only mode p,
a thick target bremsstrahlung (TTB) model is used to generate non-
transported electrons. The bremsstrahlung photons produced by
these electrons are banked for later transport, assuming some ap-
proximations. For example, the electrons are generated in the di-
rection of the incident photon and the bremsstrahlung photons in
the direction of the parent electron. In this work we used photon-
only mode, although the relative uncertainty associated with the
use of mode p was determined by simulating the dosimetric
quantities in analysis with mode p e.
Phantom geometry
Phantom size is important in order to provide full scattering
conditions. In this study, 20 cm radius phantoms were used in the
dose-rate calculations and 150 cm in the air-kerma strength. To
evaluate the influence of any scattered photons with these phan-
tom radii, simulations were also performed using a phantom with
radius of 40 cm for the dose-rate Y parameters. For the air-kerma
strength, no other radius was considered as no scatter is involved
because the space is defined as vacuum. Results were then
compared via an error approximation analysis.
Seed construction
Dolan et al. [4] performed an extensive analysis of the geometry
associated uncertainties in the 6711 seed construction. The
following geometric parameters (gi) were evaluated: silver rod
length; silver rod diameter; silver rod end face diameter; silver rod
beveling angle; silver rod longitudinal position; silver rod trans-
verse position; silver rod angle; radioactive layer thickness; Ti
capsule thickness; and Ti capsule end weld thickness.
For each dosimetric parameter (Y) in evaluation, the minimum
(gmin) and maximum (gmax) geometric parameters values, as re-
ported by Dolan et al. [4], were used in the calculations. A Type B
rectangular probability distribution (Eq. (4)) was considered for
each geometric standard uncertainty. The LPU was employed to
determinate the geometric uncertainty associated with each Y
parameter (Eq. (2)).
Radiation source spectrum
To access the dosimetric uncertainty associated with the 125I
energy spectrum and emission intensities used, the spectrum rec-
ommended by the TG-43U1 [2] based on NIST analysis [14] was
compared with the NNDC 125I spectrum [15] (Table 1). In this report
we have not taken into account the 3.77 keV photons in the NNDC
spectrum and we considered that the 30.944 keV and 30.995 keV
photon lines are the same and equivalent to the 30.98 keV photons
in the TG-43U1 report. The uncertainties related with each in-
tensity values presented in the NNDC radiation decay were used to
determinate a minimum (smin) and maximum (smax) intensity
values. Each of these values were then used to calculate the dosi-
metric parameters of interest using the energies presented in the
TG-43U1 protocol and maintaining the nominal values of remain-
ing intensities. Again, the LPU was used to access the total uncer-
tainty due to the photon spectrum (Eq. (2)) together with a
rectangular probability distribution (Eq. (4)).
Phantom composition and density
Uncertainties related to the liquid water composition and den-
sity were not evaluated as it is considered a simple and readily
available material [10]. However, we determined the uncertainties
associated with the simulations involving the elemental composi-
tion of prostate tissue as reported by Woodard and White [11]
(Table 2).Woodard and White [11] did not report the uncertainties asso-
ciated with the elemental composition of the prostate. However,
the standard deviations (SD) of seven other body tissues were
presented. As such, we calculated the median values of the SD re-
ported for each element of those tissues and assumed them as the
prostate tissue elemental composition, SD.
The corresponding tissue density was calculated from the mean
CT values or Hounsfield Units (HU) of the prostate clinical target
volume (CTV) delineated in the treatment planning CT of 100 pa-
tients with prostate cancer as well as the corresponding SD. The
prostate physical density (PD) was taken from the CT calibration
curve obtained with a tissue characterization phantom. Figure 1
shows the CT calibration curve for the Varian Eclipse PS, but us-
ing the PD instead of the relative electronic densities. The conver-
sion to PD was performed in order to obtain the values in units of
gcm3 for the prostate density. The plot behavior can be predicted
by two linear trend curves for CT values ranging from 1000 to





1000 CT  0:
(5)




CT > 0: (6)
A value of 1.027 ± 0.003 gcm3 was obtained for the prostate
density using Eq. (6). The SD was calculated by substituting in Eq.
(6) the minimum and maximum CT values by those obtained
through the HU standard deviation of the 100 patients in study.
The total uncertainties associated with the phantom composi-
tion were ascertained by calculating the Y parameters using the
minimum (dmin) and maximum (dmax) density values in the
Figure 1. CT calibration curve: physical density as a function of the CT values. Dashed
line: linear fit to CT values below or equal to 0; Dotted line: linear fit to CT values
above 0.
S.M. Oliveira et al. / Physica Medica 30 (2014) 799e808802phantom density, as well as by replacing each fraction of the
elemental composition by their value less (ecmin) and plus (ecmax)
its SD. In each calculation the other parameters were set to their
nominal values. The LPU (Eq. (2)) was employed with the rectan-
gular probability distribution (Eq. (4)) for both density and
elemental composition. The resulting uncertainties were summed
in order to obtain a total uncertainty due to the phantom
composition.
Scoring cells (SC)
The SC must be small enough to minimize the tally volume
averaging, but large enough to maintain low statistical un-
certainties. In order to evaluate the uncertainties in the Y param-
eters due to tally volume averaging, simulations were performed
using SC with ± 25%, ± 50%, ± 75% and ± 95% of the thickness (DT)
and length (DL) nominal values. The standard deviation of the tally
results corresponding to each Y parameter was calculated.
In addition, graphics of the tally results as a function of the
distance to the source were performed and adjusted to second or-
der exponential decay functions. To evaluate the volume averaging
effect in the tally results of the SC referred above, the fitted function
were integrated over each thickness and length dimensions and
then divided by the respective integration interval. These results
were comparedwith the value of the function through a percentage
error approach.
SC dimensions representing percentage errors below 0.5% and
tally values between the nominal result ± SD were considered to
follow a rectangular distribution (Eq. (4)). The total uncertainty due
to tally volume averaging was assessed by summing in quadrature
the LPU result (Eq. (2)) of the Y uncertainties due to DT and DL.
Ionization cross-sections
MC calculations were performed with the MCNPX code
released by Los Alamos Laboratory and the default .p04 tables
processed from the National Nuclear Data Center's ENDF/B-VI.8
library based on EPDL97 [12]. Regarding the EPDL97 data library,
an attempt was made to provide some uncertainties related to the
photoionization cross sections for given photon energy ranges. The
maximum uncertainty for the photoionization cross section pre-
sented by the EPDL97 for the energy range of interest (5 keV e
100 keV) is 2% (k ¼ 1 assumed). Since photoionization is the pre-
dominant interaction at these energy ranges, the referreduncertainty may be assumed as the total cross-section or mass
attenuation coefficients uncertainty (m/r) [16]. In this study, we
further assumed that this is the uncertainty related to the energy-
absorption coefficients (men/r).
To access this uncertainty impact in L, Sk was recalculated
substituting each of the (men/r)i coefficient in dry air by its mini-
mum [(men/r)min ¼ (men/r)i e (m en/r)i  0.02] and maximum [(men/
r)max¼ (men/r)iþ (men/r)i 0.02] values, for the energy range in use,
while maintaining the other coefficients at their nominal values.
The L variations due to (men/r)i were assessed by keeping the dose-
rate at the reference point in water at its nominal value calculated
with the *f4 cell energy fluence tally and the men/r coefficients for
liquid water. The variations in L were determined by substituting
the (men/r)i coefficients by their minimum and maximumvalues for
dose-rate calculation in the *f4 tally, maintaining Sk at the nominal
value. The rectangular distribution was used to determine each
standard deviation and the LPU to achieve the total uncertainty
related with the parameter L due the uncertainties in the men/r
coefficients for air and water.
The dose-rate related parameters were also calculated using *f4
tally and the minimum and maximum (men/r)i coefficients in water.
Again, the rectangular distribution was employed and the LPU for
the total uncertainty related to each parameter in evaluation.
Clinical parameters evaluation
A retrospective analysis of the plan dosimetry of a total of 30
patients treated for prostate cancer with 125I seeds with a pre-
scription dose of 145 Gy was performed. The PS, VariSeed8.0
(Varian Medical Systems, Palo Alto, CA), was used to calculate the
dosimetric distributions with an average of 50 implanted seed
(minimum of 32 and maximum of 94) with a source strength of
0.5 mCi. This PS allows the manipulation of the input dosimetric
parameters L, gL (r), F(r, q) and fan(r). Three sets of parameters were
used as input: the one recommended in TG-43U1, the one calcu-
lated in water using MCNPX and the one calculated in prostate
mediumwithMCNPX for the Amershammodel 6711 seed. The DVH
resulting from these different sets of parameters were evaluated
and compared. The following clinical dosimetric parameters as
recommended by AAPM TG-137 [17] were evaluated: V100, V150 and
D90 for prostate, V100 and D0.1cc for rectum, and D10 and D30 for
urethra.
Results
Validation of the liquid water derived parameters
The dosimetric parameters recommended by the TG-43U1 [2]
formalism (Lw, gL(r)w, F(r,q)w, and fan(r)w) were determined in
water medium with full backscattering conditions and compared
with other reported values for the same source. The deviations of









where Yw is the dosimetric parameter calculated inwater and Yr the
corresponding reported parameter value.
Regarding the dose-rate constant, Lw, MC simulations yielded a
value of 0.936 ± 0.066 cGy h1 U1. Table 3 presents our calculated
radial dose function, gL(r)w, and its deviation from other published
results (DgL(r)w/r), both using MC simulations and measured with
TLDs.
For the 2D (F(r,q)w) and 1D (fan(r)w) anisotropy functions, re-
sults are compared with other reports in Figs. 2 and 3 for distances
S.M. Oliveira et al. / Physica Medica 30 (2014) 799e808 803from the source of 0.5 cm and 5 cm, respectively. Figure 4 shows the
deviation of the 1D anisotropy function from published results
(Dfan(r)w/r) both from MC simulations and TLD measurements.Figure 2. Results for the anisotropy function as a function of the angle for a distance of
0.5 cm from the source and comparison with published data.Approximation error and uncertainty analysis
The percentage error and uncertainty values obtained in this
study are summarized in Tables 4 and 5, respectively. The TTB
model approximations in the MCNPX code yielded differences
which increase with the distance from the source achieving a
maximum deviation of 3.7% at the radial distance of 8 cm in this
analysis. Phantom sizes used were found to provide full scatter
conditions (deviations smaller than 0.1%).
The seed geometry was found to be the major source of uncer-
tainty on the final dose results with a maximum of 11.5% at a radial
distance of 0.5 cm from the source and an angle of 0. The un-
certainties associated with the internal geometry were consider-
ably higher at the longitudinal axis (q ¼ 0) and decreased as the
distance from the source increases. The greatest uncertainties at
the axial axis were of 3.2% for an intermediate distance of 5 cm and
at an angle of 50 of 1.4% at 8 cm.
The uncertainties associated to the spectrum and phantom
composition presented a similar behavior increasing with the dis-
tance fromthe source andwere greater at 8 cmand q¼90with0.8%
for the source spectrum and 2.3% for the phantom composition.
Uncertainties associated with the SCs were under 0.2%, except
for the distances near the source at the longitudinal axis with an
uncertainty of 6.9% at 0.5 cm. Also the ionization cross section
uncertainties were negligible for gL(r)w and F(r,q)w (<0.1%), and
below 1% for Lw. Type An uncertainties were kept under 0.2%,
except for the greatest distances from the source at the longitudinal
axis with a maximum of 0.6% at 5 cm (q ¼ 0).Comparison of the liquid water results with prostate tissue
The computed results for the TG-43U1 recommended parame-
ters using liquid waterwere compared against those obtained usingTable 3
Radial dose function, gL(r)w, results for the 6711 seed in water at radial distances between
simulation and measured with TLD.
Radial distance (cm) gL(r)w (this study) DgL(r)w/r (%)
MC








0.5 1.080 0.87 0.90
0.75 1.042 0.05
1 1.000 0.00 0.00
1.5 0.906 0.21 0.22
2 0.810 0.55 0.25
2.5 0.716 2.11
3 0.628 0.59 1.28
4 0.477 3.81 0.61
5 0.358 1.77 0.05
6 0.265 1.72 0.06
7 0.196 1.50 0.62
8 0.145 2.35 0.15
9 0.106 2.63 0.41
10 0.078 3.08 3.20
11 0.057the prostate tissue (Lp, gL(r)p, F(r,q)p, and fan(r)p). The deviations of









where Yw is the dosimetric parameter calculated in water and Yp
the corresponding parameter resulting from the prostate medium
calculations.
For the dose-rate constant, L, MC calculations demonstrated
that dose calculation in water overestimates L by 1% as a Lp of
0.926 cGy h1 U1 was obtained when replacing the liquid water by
the prostate parameters.0.1 and 11 cm and comparisonwith other reported results (DgL(r)w/r) both using MC
TLD







0.49 1.34 3.88 1.88
0.14
0.00 0.00 0.00 0.00
0.12 0.76 2.15 1.41
0.57 1.27 2.70 1.03
1.82 2.08
0.36 2.29 0.59 0.27
0.44 2.83 3.04 0.44
0.72 3.36 3.95 0.44
0.90 3.86 0.51 0.51




Figure 3. Results for the anisotropy function as a function of the angle for a distance of
5 cm from the source and comparison with published data.
Figure 4. 1D anisotropy function calculated in this study in water medium as
compared to the reported data for the same source (Dfan(r)w/r).
Table 4
Approximation error analysis of Monte Carlo calculations.
% mgL(r) % mF(r,q)
r (cm)/ 0.5 5 8 0.5
q ()/ 90 0
Radiation transport code 0.55% 2.34 3.69 1.51
Phantom geometry 0.00 0.00 0.01 0.07
Table 5
Uncertainties analysis of Monte Carlo calculations.
% mgL(r) % m
r (cm)/ 0.5 5 8 0.5
q ()/ 90 0
Seed geometry 2.38 3.16 2.86 11.
Source spectrum 0.04 0.40 0.82 0.
Phantom composition and density 0.20 1.40 2.26 0.
Scoring cells 0.02 0.01 0.02 6.
Ionization cross sections 0.0 0.04 0.08 0.
MC statistics 0.02 0.06 0.12 0.
Quadrature sum (water) 2.38 3.19 2.98 13.
S.M. Oliveira et al. / Physica Medica 30 (2014) 799e808804Values of gL(r)p exhibit a positive DgL(r)p/w deviation (higher
values in prostate) for distances from the source below 1 cmwhilst
the difference becomes negative (lower values in prostate) for
distances higher than 1 cm (Table 6). Furthermore, the differences
increase in absolute value with the radial distance giving rise to a
DgL(r)p/w of 6.7% at 11 cm.
Table 7 shows the MC results obtained for the 2D F(r,q)p and 1D
fan(r)p calculated in the prostate medium and the corresponding
deviations, DF(r,q)p/w and Dfan(r)p/w, from the liquid water medium
results. The values of the 2D F(r,q) are higher in prostate than in
water with a minimum deviation of 0.5% observed for a distance of
0.5 cm from the source in the longitudinal axis. This deviation
slightly increases with the angle, but a more pronounced increase
was observed with the distance from the source, reaching 6.0% at
8 cm for angles higher or equal to 60. Regarding the 1D fan(r),
deviations from 0.9% at 0.5 cm to 5.4% at 8 cm were obtained.
Clinical evaluation
The deviations related to the clinical dosimetric parameters
from thewater calculations of this study (DY,w) in relation to the TG-
43U1 consensus dataset (DY,TG-43C), DDw/TG-43C ¼ [(DY,w/DY,TG-43C)
1]$100%, and from water to the prostate medium (DY,,p) derived
parameters, DDp/w ¼ [(DY,p/DY,w)1]$100%, obtained for the three
sets of dosimetric parameters used as input in the PS were
analyzed. Figures 5e7 represent these deviations with the entire
DVHs averaged over the 30 patients for each structure under
investigation.
Prostate
Regarding the DDw/TG-43C for prostate, deviations
of 2.57 ± 0.90%, 12.92 ± 4.57% and 5.79 ± 1.09% were observed
for the clinical relevant endpoints of V100, V150, andD90, respectively.
Analyzing the complete averaged DVH, a decrease in the deposited
dose for the water MC medium of this study in relation to the TG-
43U1 consensus dataset results was achieved with a maximum dif-
ference of20.52% for themaximum dose reported (290 Gy). When
considering the DDp/w, smaller (and almost insignificant) deviations
were obtained with 0.04 ± 0.04%, 0.31 ± 0.16% and 0.10 ± 0.05%, for
V100, V150, andD90, respectively. Althougha consistent increase in the
deposited dose was observed in the prostate medium in relation to
the water medium, the maximum difference achieved was of 1.38%
for the maximum reported dose of 290 Gy.%sL
5 8 30
50 0 50 0 50 90
0.39 1.29 0.06 0.93 0.32 1.45
0.01 0.06 0.03 0.05 0.03 0.01
F(r,q) %sL
5 8 30
50 0 50 0 50 90
46 1.10 7.02 0.99 6.80 1.40 6.94
11 0.01 0.21 0.03 0.18 0.07 0.06
13 0.01 0.31 0.05 0.20 0.03 e
88 0.04 0.19 0.04 0.00 0.01 0.12
09 0.02 0.05 0.0 0.02 0.0 0.92
12 0.04 0.57 0.08 0.42 0.16 0.13
37 1.10 7.05 0.99 6.82 1.41 7.00
Table 6
Radial dose function, gL(r)p, results for the 6711 seed in prostate medium at radial
distances between 0.1 and 11 cm and comparison with results obtained in liquid
water (DgL(r)p/w).
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The results for rectum and urethra are summarized in Table 8.
The same trend was followed for the prostate with a higher
deposited dose for the TG-43U1 consensus dataset regarding the
water results from this study and an also higher, however less
visible deposited dose with the prostate medium in relation to
water. Furthermore, this tendency is not observed in a linear way
with increasing dose, resulting in a minimum DDw/TG-43C
of 49.25% for 200 Gy and a maximum DDp/w of 5.88% for 290 Gy
for rectum and a minimum DDw/TG-43C of 63.48% for 225 Gy and
a maximum DDp/w of 5.89% for 255 Gy in the urethra.
Discussion
Validation of the liquid water derived parameters
Avalue of 0.936 ± 0.066 cGy h1 U1 was obtained for the dose
rate constant, Lw, in this study. Regarding this parameter, a de-
viation, DLw/r,of 3.01% was found in relation to the consensus
dataset value [2]. Comparing with more recent MC estimates, the
same deviations are reduced to 0.6% (relatively to Dolan et al.
[4]) and 1.3% (relatively to Taylor and Rogers [8]). However, the
total uncertainty related to this parameter determination was
found to be 7% and all these reported values are within our
combined standard uncertainty interval.
Regarding the radial dose function, gL(r)w, our simulations
agree within 4.61% with the consensus TG-43U1 dataset [2], 3.20%
with Mainegra et al. [6], 1.07% with Dolan et al. [4] (our standard
for the seed geometry implementation), and 6.53% with Rivard
[7], considering other MC results. Comparisonwith the TLD results
agree within 4% with the consensus TG-43 [3] and within 2% with
Dolan et al. [4] for distances 0.5 cm  r  7 cm but within 8.5% for
smaller and larger distances. If considering the standard un-
certainties found, this is 2.38% for the gL(0.5 cm)w, 3.19% for
gL(5.0 cm)w, and 2.98% for gL(8.0 cm)w, values reported in the TG-
43U1 [2], Mainegra et al. [6], and the MC results of Dolan et al. [4]
were all within the standard uncertainties calculated.
Regarding the 2D anisotropy function, F(r,q)w, our simulations
agree with Dolan et al. [4] and Rivard [7] MC results within 3.5%
Figure 5. Deviations of the DVHs of the prostate (CTV) averaged over the 30 patients
treated with 125I LDRBT seeds for prostate cancer. Differences between the DVHs re-
sults obtained when using water medium (MC simulations e this study) and the TG-
43U1 consensus parameters dataset (DDw/TG-43C) used as input in the VariSeed PS and
between prostate medium and water (DDp/w) are represented.
Figure 7. Deviations of the DVHs of the urethra averaged over the 30 patients treated
with 125I LDRBT seeds for prostate cancer. Differences between the DVHs results ob-
tained when using water medium (MC simulations - this study) and the TG-43U1
consensus parameters dataset (DDw/TG-43C) used as input in the VariSeed PS and be-
tween prostate medium and water (DDp/w) are represented.
S.M. Oliveira et al. / Physica Medica 30 (2014) 799e808806and 7.5%, respectively and agree within our standard uncertainties
for the F(r,0)w calculations. The maximum deviation from the Dolan
et al. [4] TLD results is 14.4% at 0.5 cm from the source in the lon-
gitudinal axis (q ¼ 0). These deviations considerably decrease as
the angle increases with an absolute average difference of 5.7% at
q¼ 0 and below 2% at q¼ 70 and q¼ 80. Higher differences were
found relatively to the consensus TG-43U1 dataset [2], being as
high as 40% at 0.5 cm and q ¼ 0. The agreement is improved with
the increasing distance and angle, with a maximum difference of
6.0% at 5 cm (q ¼ 5) and below 1% at q ¼ 80 for all compared
distances. The F(r,q)w consensus dataset was selected from the
Weaver's [18] semiempirical MC data. Instead of a realistic source
geometry model, Weaver [18] used a simple line-source modelFigure 6. Deviations of the DVHs of the rectum averaged over the 30 patients treated
with 125I LDRBT seeds for prostate cancer. Differences between the DVHs results ob-
tained when using water medium (MC simulations e this study) and the TG-43U1
consensus parameters dataset (DDw/TG-43C) used as input in the VariSeed PS and be-
tween prostate medium and water (DDp/w) are represented.together with a photon fluence anisotropy function measured in air
at 100 cm from the source with a scintillation detector of 2.5 cm
diameter. The discrepancies of the Weaver's [18] results with this
study estimations, as well as with Dolan et al. [4] and Rivard [7],
especially in the longitudinal axis, may be due to volume averaging
errors not taken into account by the Weaver method, as stated by
Dolan et al. [4]. On the other hand, results for the 1D anisotropy
function, fan(r)w, agree with Dolan et al. [4] within 1.0% (MC) and
3.2% (TLD), with Rivard [7] within 4.0% (MC) and with the
consensus TG-43U1 dataset [2] within 5.3% (MC). These maximum
differences, however, decrease with increasing distance from the
source for all reports.
Clinical dosimetry
Variations in the clinical dosimetry results were analyzed by
introducing different dosimetric parameters derived from the
TG43-U1 formalism as input in the PS. Dosimetric parameters
calculated in water phantom using MC methods were compared
with parameters calculated in a prostate-like medium employing
the same methodology and with the set of parameters recom-
mended by the TG-43U1 protocol.Table 8
Clinical dosimetric parameters obtained for rectum and urethra and corresponding
deviation from the TG-43U1 consensus dataset used as input and the water pa-
rameters obtained in this study (DDw/TG-43C) and between the prostate and water
medium (DDp/w) averaged over the 30 patients.
DDw/TG-43C (%) DDp/w (%)
Rectum V100 (cc)a <2 cm3 2.03 ± 2.43 0.05 ± 0.12
D0.1cc <150% 5.12 ± 0.49 0.11 ± 0.06
Urethra D10 (Gy) <150% 5.04 ± 0.41 0.09 ± 0.06
D30 (Gy) <130% 5.07 ± 0.33 0.08 ± 0.06
a Due to the very low volume of the rectum irradiated with 100% of the pre-
scription dose, and even zero in many of the clinical calculations, deviations was
either in the order of 100% or divided by zero. In order to facilitate the under-
standing of the data, these values were normalized to the maximum value allowed
(2 cc), this is, D(V100)w/TG-43C ¼ [(V100,w  V100,TG-43C)/2 cc]$100% and D(V100)p/
w ¼ [(V100,p  V100,w)/2 cc]$100%.
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For 125I low-energy (~27e31 keV) sources, the photoelectric
effect is the dominant process of the X-ray interaction with matter.
Furthermore, the absorption cross-section due to the photoelectric
effect strongly increases with the atomic number, Z, being roughly
proportional to Z3 e Z4. Considering an effective Z for the water and
prostate media used in this study of 7.7 and 7.6, respectively, the
probability of photoelectric interaction in water is 1.02e1.03 times
that for the prostate, which is compensated by the higher density of
the prostatemedium (1.027 g/cm3 vs 0.998 g/cm3). Moreover, when
we compare the mass energy-absorption coefficients (m en/r) for
photons in water (0.1557 cm2/g) and soft tissue (0.1616 cm2/g) [12]
a relative difference of 3.8% is observed for the energy of 30 keV.
However, when comparing the clinical DVH obtained for the two
media, although the absorbed dose is consistently higher in pros-
tate in relation to that inwater, the observed DDp/w is of 1.4% for the
prostate structure and of 5.9% for the rectum and urethra (weighing
here the lower doses achieving these last two surrounding tissues).
Other studies have shown a dose underestimation with calcu-
lations in water comparing to prostate-like medium regarding the
clinical dosimetric parameters for prostate. Hanada et al. [19]
compared the TG-43U1 parameters, L and gL(r), using MC simula-
tions, for water, male soft tissue and prostate tissue. The compari-
son of the D90, V100 and V150 prostate endpoints showed a dose
underestimation of 1.7 ± 0.2%, 0.4 ± 0.5% and 2.0 ± 0.5%, respec-
tively, for the prostate tissue relatively to that inwater. Carrier et al.
[20] found differences between MC simulations in water and
prostate between 4.4% and 4.8% for the D90 parameter and Landry
et al. [21] of 2.0% with dose transported in prostate medium, but
scored in water. Also CT-based studies comparing homogeneous
water phantom with heterogeneous phantom revealed a dose un-
derestimation of 2.8 ± 0.7 Gy in D90 [22] and a decrease of 5.6% in
the tissue irradiated volume [23].
Water phantom VS TG-43U1
More pronounced differences were observed when comparing
the results of our MC calculations in water regarding the PS input
parameters and the consensus dataset of the TG-43U1 protocol.
These differences may arise from the different methods used for
obtaining the input parameters as already discussed in the Section
4.1. We have followed the Dolan et al. [4] geometric recommen-
dations and the 1999 NIST standard [13] for L determination. Our
input parameters agree well with that presented in Dolan et al. [4]
report for MC calculations (within 1.1% in Lw and gL(r)w, and 3.5% in
F(r,q)w). Differences in relation to the TG-43U1 consensus dataset
were more pronounced: we found a 3.0% deviation in Lw and a
maximum of 4.6% in gL(r)w and 39.8% in F(r,q)w. These deviations
are in agreement with that found in the clinical DVHs and clinically
relevant parameters and show that one should be very careful
when choosing the PS input parameters.
Uncertainty analysis
Regarding the approximations considered in the MC calcula-
tions and the calculated uncertainties associated to themwe found
a combined uncertainty up to 5.3% in the gL(r)w function, 13.5% in
the F(r,q)w function and 7.2% in Lw. These differences were mainly
due to the seed geometry variations which means that the preci-
sion in seeds manufacturing and the correct choice of its di-
mensions is of major importance for the 125I implant dosimetry,
having a greater influence than the phantom composition and
density.
There are other sources of uncertainties in the LDRBT dosimetry
that, although not included in this study, could influence the clin-
ical results. For example, prostate tissue was considered to behomogeneous. However, Meigooni et al. [24] found that changing
the calcium content from 1.7% to 2.3% may lead to differences up to
5% in the conversion factors of the water equivalent material to
water for 125I sources. On the other hand, we only have considered
the uncertainties related to a single source dosimetry, not taking
into account the effects of seed anisotropy and interseed attenua-
tion. Chibani et al. [25] investigated these effects for 125I prostate
implants for two idealized and two real prostate implants. Absolute
total dose differences between full MC simulations and point-
source doseekernel superposition were as high as 4.4% for the
idealized model and 4.6% for the clinical model. Carrier et al. [26]
found deviations of 6.8% for the prostate D90 when comparing a
clinical technique to a full MC simulation, of which 4.3%were due to
the interseeed attenuation and 2.5% to the tissue composition.Conclusions
Differences in our dose distributions in water and prostate
mediumwere small, with a mean difference from all DVH points of
0.5% and maximum deviation of 5.9%. We may then conclude that
the uncertainties found in association with the MC simulations, as
well as with the literature comparison, are of the same order of
magnitude as the differences between water and prostate medium
results. The selection of the input parameters in the PS should be
careful, as it may affect considerably the dose distributions. The
precision in the seeds production and the right use of its internal
geometry in the MC calculation is of major relevance for the ac-
curacy of the results.References
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a  b  s  t  r  a  c  t
Aim: To use Monte Carlo (MC) together with voxel phantoms to analyze the tissue hetero-
geneity effect in the dose distributions and equivalent uniform dose (EUD) for 125I prostate
implants.
Background: Dose distribution calculations in low dose-rate brachytherapy are based on
the  dose deposition around a single source in a water phantom. This formalism does not
take into account tissue heterogeneities, interseed attenuation, or finite patient dimensions
effects. Tissue composition is especially important due to the photoelectric effect.
Materials and methods: The computed tomographies (CT) of two patients with prostate cancer
were  used to create voxel phantoms for the MC simulations. An elemental composition andMonte Carlo
Tissue heterogeneity
density were assigned to each structure. Densities of the prostate, vesicles, rectum and
bladder were determined through the CT electronic densities of 100 patients. The sameModel-based calculation algorithms simulations were performed considering the same phantom as pure water. Results were
compared via dose–volume histograms and EUD for the prostate and rectum.
Results: The mean absorbed doses presented deviations of 3.3–4.0% for the prostate and of
2.3–4.9% for the rectum, when comparing calculations in water with calculations in the
Abbreviations: LDRBT, low dose-rate brachytherapy; AAPM TG, American Association of Physicists in Medicine Task Group; PS, planning
system; MC, Monte Carlo; CT, computerized tomography; MBDCA, model-based dose calculation algorithm; DVH, dose–volume histogram;
dDVH,  differential dose–volume histogram; EUD, equivalent uniform dose; TCP, tumor control probability (TCP); NTCP, normal tissue
complication probability; EBRT, external beam radiotherapy; OAR, organ at risk; HT, heterogeneous; W,  water.
∗ Corresponding author at: MedicalConsult, SA, Campo Grande, 56-8◦A, 1700-093 Lisbon, Portugal. Tel.: +351 963295939.
E-mail  addresses: susana.alegre.oliveira@medicalconsult.pt, susanusca@gmail.com (S.M. Oliveira).
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1507-1367/© 2014 Greater Poland Cancer Centre. Published by Elsevier Urban & Partner Sp. z o.o. All rights reserved.
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heterogeneous phantom. In the calculations in water, the prostate D90 was overestimated
by  2.8–3.9% and the rectum D0.1cc resulted in dose differences of 6–8%. The EUD resulted in
an  overestimation of 3.5–3.7% for the prostate and of 7.7–8.3% for the rectum.
Conclusions: The deposited dose was consistently overestimated for the simulation in water.
In  order to increase the accuracy in the determination of dose distributions, especially
around the rectum, the introduction of the model-based algorithms is recommended.














































with prostate cancer. These patients had a median age of
68 years old, median of prostate volume of 58.2 cm3, and a
median Gleason score of 7. In order to evaluate the tissue het-
erogeneity influence in the dose distributions, a comparison.  Background
ow dose-rate brachytherapy (LDRBT), using 125I and 103Pd
ermanent implants, has become very popular in the treat-
ent of early stage prostate cancer. The American Association
f Physicists in Medicine (AAPM) Task Group No. 43 (TG-43)1
nd the updated report (TG-43U1)2 recommended a water-
ased dose calculation formalism for this low-energy emitting
ources. The dose deposition is described around a single
ource in a spherical water phantom and then interpolated
n order to obtain tables of absorbed dose to be used in
he planning systems (PS). However, the influence of tissue
nd applicator heterogeneities, interseed attenuation, or finite
atient dimensions can significantly change the absorbed
ose values in the PS.3 Moreover, for low-energy sources,
he photoelectric effect predominates and differences in the
ass-energy absorption coefficients between water and other
issues may result in significant differences in dose distribu-
ions.
Chibani et al.4 investigated the effects of seed anisotropy
nd interseed attenuation for 103Pd and 125I prostate implants
sing Monte Carlo (MC) methods for two idealized and two real
rostate implants. Absolute total dose differences between
ull MC  simulations and point-source dose-kernel superpo-
ition were as high as 7.4% for the idealized model and
.1% for the clinical model for the 103Pd implants and 4.4%
or the idealized and 4.6% for the clinical for the 125I. Car-
ier et al.5 found deviations of 6.8% for the prostate D90
arameter (dose achieving 90% of the target volume) when
omparing a clinical technique to a full MC simulation,
f which 4.3% were due to the interseed attenuation and
.5% to the tissue composition. Hanada et al.6 compared
he TG-43U1 parameters,  and gL(r), using MC simulations,
or water and prostate tissue. The comparison of the D90
rostate parameter showed a dose underestimation of 1.7%
or the prostate tissue relative to water. CT-based studies
omparing homogeneous water phantom with a heteroge-
eous phantom revealed a dose underestimation of 2.8 Gy
n D907 and a decrease of 5.6% in the tissue irradiated
olume.8
In order to overcome these issues, new model-based
ose calculation algorithms (MBDCA) are now available for
rachytherapy. These algorithms account for heterogeneity
orrections. The recently released AAPM report TG-1863 pro-
ides guidance for the use of these algorithms in terms of the
ose-specification medium, voxel-by-voxel interaction correc-
ion cross sections, and a commissioning process.2.  Aim
The purpose of this work was to understand the importance of
these MDCAs in terms of the tissue heterogeneity correction.
Dose distributions of LDRBT treatments of prostate cancer
with 125I permanent implants using Monte Carlo methods
were performed in a water medium and in a heteroge-
neous medium with the density and tissue composition of
the prostate and surrounding tissues, and the values com-
pared. For the simulations, we used two anthropomorphic
voxel phantoms extracted from the computed tomography
(CT) of two patients with prostate cancer. Dose deposition
was evaluated on a voxel-by-voxel basis for the prostate
and the rectum and compared via dose–volume histograms
(DVH), equivalent uniform dose (EUD), tumor control prob-
ability (TCP) and normal tissues complication probability
(NTCP).
3.  Materials  and  methods
3.1.  Monte  Carlo  dose  calculations
The simulations were performed using the MCNPX code ver-
sion 27a9 and the default photon scattering cross section
tables from the National Nuclear Data Center’s ENDF/B-VI.8
library10 based on EPDL97.11 CT DICOM images of two  patients
with prostate cancer were segmented using the ImageJ version
1.44p12 software and converted into the MCNPX  code in order
to create two voxel phantoms. A CT of a patient with a small
prostate (prostate A: 31 cm3) and a big prostate (prostate B:
109 cm3) were chosen. The size of each voxel is the same as
the CT voxel: 0.94 mm × 0.94 mm × 5 mm.  To each structure of
interest, a given density and elemental composition (Table 1)
were assigned. The elemental composition of the skin, blad-
der, rectum, prostate, spinal cord, bones and muscle, as well
as skin density, were taken from the ICRP publication 89.13
Elemental compositions of the spinal cord and residual tis-
sue, as well as the respective densities, and muscle and bone
densities were taken from the ICRU 44 report.14 Finally, the
densities of the prostate, vesicles, rectum and bladder were
determined through the CT electronic densities of 100 patients
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Table 1 – Elemental composition and density assigned to each segmented structure in the voxel phantoms.
Medium/tissue Elemental composition (% by mass) Density (g/cm3)
H C N O Na Mg P S Cl K Ca
Water2 11.2 88.8 0.9982
Skin13 10.0 20.4 4.2 64.5 0.2 0.1 0.2 0.3 0.1 1.10013
Bladder13 10.5 9.6 2.6 76.1 0.2 0.2 0.2 0.3 0.3 1.014a
Rectum13,b 10.6 11.5 2.2 75.1 0.1 0.1 0.1  0.2 0.1 0.932a
Prostate13 10.5 25.6 2.7 60.2  0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 1.027a
Vesicles13,c 10.5 25.6 2.7 60.2 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 0.989a
Spinal cord14,d 10.7 14.5 2.2 71.2 0.2 0.4 0.2 0.3 0.3 1.04014
Bone13,e 3.5 16.0 4.2 44.5 0.3 0.2 9.5 0.3 21.5 1.92014
Muscle13 10.2 14.3 3.4 71.0 0.1 0.2 0.3 0.1 0.4 1.05014
Residual tissue14,f 11.4 59.8 0.7 27.8 0.1 0.1 0.1 0.95014
a This study.
b Considered alimentary tract stomach and intestine elemental composition.
c Considered prostate tissue elemental composition.
d Considered brain elemental composition and density.
e Adult mineral bone.
f Adipose tissue.
was performed by considering all the mentioned structures as
pure water in the simulations.
The geometry description in the MC  simulations of seeds
were based on the Amersham model 6711seed manufactured
by General Electric Health Care, taken from Dolan et al.15 Seeds
were placed in a modified peripheral loading, first they were
positioned in the periphery of the prostate and then some
seeds were added in the central portion to compensate the low
absorbed doses in the center. A dose prescription of 145 Gy was
considered, with an initial source activity of 0.7 mCi. A total
of 93 seeds were used for prostate A and of 204 for prostate
B. The MCNPX F6 tally, a track-length estimator, was used to
determinate the energy deposition in each voxel in units of
MeV  g−1 photon−1 after the simulation of 1E8 particles.
3.2.  EUD  evaluation
Dose distributions were evaluated by isodose visualization,
DVH and the AAPM TG-13716 dose reporting parameters for
the prostate (V100, V150 and D90) and rectum (V100 and D0.1cc).
Comparison between heterogeneous and water calculations
was also performed via the EUD.
The EUD concept was first developed by Niemierko17 for
External Beam Radiotherapy (EBRT). It provides a method for
evaluating non-uniform dose distributions based on models of
clonogen survival. The EUD was later generalized for the eval-
uation of normal tissues.18,19 It is defined as a radiobiological
effective dose that, if delivered uniformly, would result in the
same biological effect as a non-uniform dose distribution or,
for normal tissues, would lead to the same NTCP. Here, the
NTCP is calculated based on the Lyman’s model20 along with
the method of effective volume by Kutcher and Burman.21
Using the differential dose–volume histogram (dDVH) of a
given dose distribution, the generalized EUD to compute the








(1)where N is the number of elements in the dDVH, vi is
the fractional organ volume receiving a dose Di and a is a
tissue-specific parameter that describes the volume effect.
The parameter a is negative for tumors and approaches a
minimum for a → −∞,  and is positive for normal tissues,
approaching a maximum dose for a → +∞ (serial organs).
For brachytherapy treatments, dose distributions are
highly non-uniform and the mean dose does not reflect the
biological effectiveness. As such, changes in dose distributions
occurring above or below the mean dose lead to changes in the
treatment outcome. Moreover, the brachytherapy treatment is
highly influenced by the dose-rate, repair of sublethal damage
and clonogen proliferation effects. Wang and Li22 described
the EUD as a numerical value for any delivery scheme with
respect to that for EBRT delivered in 2 Gy fractions, allowing
for the comparison of different radiotherapy modalities, as
EBRT and LDRBT. For tumors, EUD that results in the surviving
fraction S is calculated by:
EUD = − ln (S)
 ̨ +  ̌ · d − 1.4 · (/d) (2)
where  ̨ and  ̌ characterize intrinsic radiosensitivity,  is the
effective tumor cell repopulation rate ( = ln(2)/Tpot); Tpot is the
tumor-cell potential doubling time, and d is the dose per frac-
tion (d = 2 Gy).
The LQ formalism and survival for LDRBT treatments have
been abundantly discussed.23–25 The surviving fraction for
LDRBT is calculated as follows:
S = e−(˛·D−ˇ·G·D2−·Teff ) (3)where D is the total dose delivered, G is a protraction factor
to account for the repair of sublethal damage, and Teff is the
effective treatment time at which the cell killing rate is too low
to compete with cell repopulation.
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Table 2 – Radiobiological parameters values used for the
EUD, TCP and NTCP calculation for prostate and rectum.
Parameter Value




Tpot 28,29 42 days, 1008 h
27 2.6 h−1
˛/ˇ30 2.7 Gy






























Fig. 1 – DVH obtained for the prostate A with the Monte
Carlo simulation of 1E8 particles. Straight line: calculations
in the heterogeneous phantom (HT); dashed line:
with the simulations, are shown in Tables 3 and 4.
Regarding the prostate results, the D90 parameter overesti-
mation was of 3.91% for prostate A and of 2.79% for prostatea33 4.3
m33 0.19
TD50 33 81.9 Gy
In order to account for dose distributions heterogeneity, the
verall surviving fraction, S, was calculated through the dDVH




vi · S(Di) (4)
here S is the weighted average of the survival fractions taken
ver all N near-homogeneously irradiated sub-volumes of the
arget, and vi is the fractional dose bin Di in the dDVH.To com-
ute the tumor control probability (TCP) from S, the Poisson
tatistics is used:
CP = e−K·S (5)
here K is the tumor clonogen cell number.
For normal tissues, Luxton et al.26 derived an analytical
pproximation to the phenomenological LKB model20,21 in
rder to calculate the EUD for a given NTCP. The expression





he parameter k was derived by Luxton et al.26 in order to fit the
yman equation, and u is a variable from the Lyman model,20
iven by:
 = D − TD50
m · TD50
, (7)
here m is a dimensionless ‘scaling’ parameter, and TD50 is
he whole organ dose for which NTCP is 50%.
The parameter values used to compute the EUD, TCP and
TCP in this work are shown in Table 2.
.  Results.1.  Dose–volume  histograms  (DVH)  results
he DVHs obtained when comparing the results in the hetero-
eneous phantom (HT) and in water (W)  in the two consideredcalculations in water (W).
prostates are shown in Figs. 1–4. For prostate A, the results are
shown in Fig. 1 for the prostate target volume and Fig. 2 for the
rectum A as an organ at risk (OAR). For prostate B, Fig. 3 shows
the prostate DVHs and Fig. 4, the rectum B. Maximum statis-
tical errors were under 1% for prostates A and B, and around
7% for rectum A and 5% for rectum B. Statistical errors for
the rectum are higher due to the lower doses (less particles)
traversing this structure.
The results show that in the calculations where tissue het-
erogeneities are not taken into account, the absorbed dose is
overestimated. A mean absorbed dose overestimation of 3.96%
was obtained for prostate A and of 3.30% for prostate B. For
the rectum, the same differences in the mean absorbed dose
were of 4.86% for rectum A and of 2.28% for rectum B. Clin-
ical endpoints regarding the AAPM TG-13716 dose reporting
parameters, both for the prostate and the rectum, obtainedFig. 2 – DVH obtained for the rectum A with the Monte
Carlo simulation of 1E8 particles. Straight line: calculations
in the heterogeneous phantom (HT); dashed line:
calculations in water (W).
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Table 3 – AAPM TG-13716 dose reporting parameters obtained for the prostates A and B with the simulations in the
heterogeneous phantom (HT) and in water (W).
Dose parameter endpoint Prostate A Prostate B
W HT W HT
V100 > 95% 97% 97% 97% 97%
V150 ≤ 50% 46% 37% 44% 36%
D90 > 90 Gy 186 Gy 179 Gy 184 Gy 179 Gy
Table 4 – AAPM TG-13716 dose reporting parameters obtained for the rectums A and B with the simulations in the
heterogeneous phantom (HT) and in water (W).
Dose parameter endpoint Rectum A Rectum B
W HT W HTV100 < 2 cc 0.06 cc 
D0.1 < 150% 101% 
B, when comparing the heterogeneous (HT) and water (W)
results. Concerning the rectum D0.1 parameter, a dose dif-
ference of 8% was found in rectum A and of 6% in rectum
B.
4.2.  Equivalent  uniform  dose  (EUD)  results
The overestimation of the clinical dose parameters in the cal-
culations in water relative to the heterogeneous medium is
reflected in the EUD determined through the DVHs shown in
Figs. 1–4 and Eq. (1) for the rectum and Eqs. (2)–(4) for the
prostate. Results for the EUD, TCP and NTCP are shown in
Tables 5 and 6 for the prostate and rectum, respectively.
Comparing the results obtained in water and in the het-
erogeneous phantom, an equivalent dose overestimation of
3.53% was obtained for prostate A and of 3.70% for prostate
B. These EUD values are reflected in a difference of 1% in the
TCP. For rectal lower doses, differences are more  significant,
with the equivalent dose overestimated by 7.69% in rectum A
and by 8.33% in rectum B. NTCP are very low for the rectum
structure and a difference of 0.02% was obtained for rectum A
and of 0.01% for rectum B.
Fig. 3 – DVH obtained for the prostate B with the Monte
Carlo simulation of 1E8 particles. Straight line: calculations
in the heterogeneous phantom (HT); dashed line:
calculations in water (W).0.00 cc 0.00 cc 0.00 cc
93% 92% 86%
5.  Discussion
For LDRBT, the photoelectric effect plays a significant role, as
the dose distributions are highly dependent on the atomic
number of the irradiated tissue. Regarding, as an example,
the prostate D90 parameter, a dose overestimation between
2.8 and 3.9% was found, when comparing with the results in
water.
Landry et al.34 obtained an overestimation of 2.0% in D90
when comparing the dose transported in a prostate tissue with
elemental composition equivalent to ours but scored in water
with simulations in water. Chibani et al.4 found a dose over-
estimation of 2.5% for the effects of anisotropy and interseed
attenuation for the same D90 parameter comparing a full MC
simulation with a line-source kernel superposition method for
the 125I sources. Considering these two effects, a water-based
calculation with the dose deposition described around a sin-
gle source can lead to a dose overestimation above 6% for D90.
On the other hand, Carrier et al.5 when taking into account
both tissue heterogeneity and interseed attenuation found a
dose overestimation of 7.0% for D90, when comparing a clinical
technique with a MC simulation.
Fig. 4 – DVH obtained for the rectum B with the Monte Carlo
simulation of 1E8 particles. Straight line: calculations in the
heterogeneous phantom (HT); dashed line: calculations in
water (W).
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Table 5 – EUD and TCP obtained for prostates A and B with the simulations in the heterogeneous phantom (HT) and in
water (W).
Prostate A Prostate B
W HT W HT
EUD (Gy) 88 85 84 81
TCP (%) 100.0 99.9 99.9 99.8
Table 6 – EUD and NTCP obtained for rectums A and B with the simulations in the heterogeneous phantom (HT) and in
water (W).
Rectum A Rectum B












































EUD (Gy) 28 
NTCP (%) 0.06 
In addition to the tissue heterogeneity and interseed atten-
ation effects, there are other sources of uncertainty related
o a water dose deposition formalism. For example, prostatic
alcifications are present to some degree in many cases and
end to increase with advancing age.35 The calcium content,
ue to its high cross section, increases the absorption of the
25I X-rays. Meigooni et al.36 had shown that changing the cal-
ium content from 1.7% to 2.3% in a solid water phantom will
hange the conversion factors of a water equivalent material
o water for 125I sources up to 5%.
This study showed that taking into account the tissue het-
rogeneity instead of considering the whole body as pure
ater may change the dose deposition recorded in the LDRBT
reatments with 125I sources. All together, the combination
f the tissue composition with other factors as the interseed
ttenuation and presence of calcification in the prostate may
onsiderably change the clinical dosimetry parameters. It is
roven, for example, that the D90 correlates with the clini-
al outcome, and it is specially sensitive if it is near 140 Gy.37
he implementation of the MBDCA in the clinical dosimetry of
he LDRBT will allow to overcome most of these uncertainties,
nabling greater accuracy in its dose recording. However, the
ecommendation of the AAPM report TG-186,3 should be care-
ully followed and changes in dose prescription would require
ore clinical trials.
.  Conclusions
C  simulations were performed in voxelized pelvic phantoms
ased on the TC pelvic DICOM images of two patients with
rostate cancer. A specific elemental composition and den-
ity were assigned to each different structure in order to create
nthropomorphic phantoms. Simulations in these phantoms
ere compared to simulations considering a simple water
hantom with the same body contour to estimate differences
n dose distributions due to the tissue heterogeneity effect.
onsidering either a physical DVH analysis or a biological
UD evaluation, simulations in water overestimate the actual
bsorbed dose distributions. Mean adsorbed dose overestima-
ions between 3.3 and 4.0% were found for the prostate and
etween 2.3 and 4.9% for the rectum. Regarding the EUD evalu-
tion, an overestimation between 3.5 and 3.7% for the prostate
nd between 7.7 and 8.3% for the rectum was obtained. It is
xpected that the new MBDCAs that are being introduced in26 24
 0.04 0.03
the LDRBT PS could reduce these deviations allowing for more
precise dose distribution evaluations in patients with prostate
cancer.
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